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 Les pathologies ostéoarticulaires sont à tout âge l’une des premières causes de 
handicap. L’utilisation de prothèses métalliques est le moyen le plus usité pour circonvenir 
ces handicaps (prothèses de hanche, de genou, d’épaule, de doigts, cages de fusion 
vertébrale,...). La qualité de l’interface implant-tissu osseux est le paramètre clé de ces 
procédures chirurgicales : elle est encore, à ce jour, une des causes principales d’échecs et de 
reprises de prothèses. Les premières prothèses de hanche, en acier, étaient cimentées à l’aide 
d’un ciment acrylique qui n’était pas sans poser quelques problèmes (fuites de monomère 
toxique, élévation de température provoquant des nécroses, mauvais contact avec l’os pouvant 
conduire à long terme à des descellements). Diverses améliorations ont été proposées sur les 
prothèses cimentées, mais c’est l’utilisation généralisée de prothèses à base de titane, matériau 
bio-inerte, qui a permis une amélioration significative de l’interface os/implant. La pose de 
prothèses sans ciment, par le développement de revêtements d’hydroxyapatite (HA), un 
phosphate de calcium bioactif, ostéoconducteur (favorisant la repousse osseuse), a, d’autre 
part, permis d’améliorer sensiblement l’interface avec l’os, notamment dans les premiers mois 
après l’opération. 
 
 Bien que la durée de vie d’une prothèse soit aujourd’hui estimée à 15-20 ans, des 
descellements et/ou des infections nosocomiales peuvent survenir des mois voire des années 
après l’opération. Il existe, en outre, des descellements aseptiques liés à la production de 
débris phogogènes à l’interface os/implant résultant d’une dégradation de cette interface avec 
le temps. Les problèmes de descellements des prothèses revêtues d’hydroxyapatite (HA), en 
particulier, ont été attribués à la présence de phosphate amorphe à l’interface 
revêtement/métal et/ou la présence de phases secondaires au sein du dépôt issues de la 
décomposition de l’hydroxyapatite lors de l’élaboration des dépôts par projection thermique 
[Heimann, 2006].  
 
 Les apatites nanocristallines biomimétiques carbonatées, dopées ou non dopées, 
pourraient s’avérer prometteuses dans ce domaine. Leurs caractéristiques physico-chimiques 
ainsi que leur réactivité sont, en effet, similaires à celles des nanocristaux constituant le 
minéral osseux. La présence d’une couche phosphocalcique hydratée à la surface des 
nanocristaux [Rey, 1995], au sein de laquelle on trouve des espèces ioniques non-apatitiques 
labiles, leur confère, en effet, une grande réactivité de surface [Cazalbou, 2004 ; Eichert, 
2009 ; Rey, 2007]. Ce caractère hydraté sous-entend, toutefois, une certaine instabilité, 
notamment thermique qui empêche l’utilisation de méthodes traditionnelles de dépôts, 




notamment la projection plasma, largement utilisée dans ce domaine. Ainsi, la réalisation de 
revêtements bioactifs, biorésorbables et antibactériens à base d’apatites nanocristallines 
biomimétiques nécessite l’utilisation d’un procédé basse température parmi lesquels la 
projection dynamique à froid ou Cold Spray parait présenter un certain nombre d’avantages, 
notamment une grande facilité de mise en œuvre industrielle. 
 
 L’objectif principal de cette étude est de développer de nouveaux revêtements à base 
d’apatites nanocristallines analogues au minéral osseux par Cold Spray, dans le but de 
conférer, à terme, une réponse biologique favorable à la repousse osseuse. L’objectif 
secondaire de ce travail est de développer une apatite biomimétique dopée en ions argent afin 
de conférer aux revêtements des propriétés antibactériennes (prévention des infections 
nosocomiales). 
 
 Ce projet repose ainsi sur deux hypothèses : 
 
 Hypothèse 1 :  
 
 Un revêtement d’apatite nanocristalline biomimétique carbonatée (analogue au 
minéral osseux) à la surface d’un implant (revêtu ou non revêtu d’hydroxyapatite) peut lui 
conférer une meilleure ostéointégration. 
 De tels matériaux ont révélés des propriétés ostéoinductrices dans le passé [Autefage, 
2009]. L’origine de cette bioactivité pourrait être liée à la présence d’environnements 
ioniques non-apatitiques identifiés à la fois dans les apatites biologiques (minéral osseux) et 
les apatites nanocristallines biomimétiques carbonatées (BNAc) de synthèse.  
 
 Hypothèse 2 :  
 
 L’ajout d’un agent antibactérien tel que l’argent (sous forme ionique) devrait conférer 
aux revêtements des propriétés antibactériennes et ainsi prévenir les infections nosocomiales. 
 Des études antérieures ont montré que les espèces ioniques de la couche hydratée 
étaient capables de s’échanger avec des protéines ou d’autres espèces ioniques présentes dans 
les fluides environnants [Cazalbou, 2004 ; Eichert, 2009 ; Drouet, 2008 ; Pascaud, 2012].  
 




 Le premier chapitre de ce mémoire traitera des généralités sur le tissu osseux, du 
mécanisme de reconstruction osseuse et des maladies ostéoarticulaires nécessitant notamment 
la pose d’implants orthopédiques. Les apatites de synthèse ainsi que les matériaux 
constituants ces implants, en particulier, ceux se trouvant en contact direct avec l’os (métaux, 
ciments et revêtements) seront définis. La fin de cette revue bibliographique sera, quant à elle, 
consacrée aux problèmes de descellements de prothèses orthopédiques et aux infections 
nosocomiales. Les solutions proposées dans la littérature pour y remédier, en particulier les 
études effectuées sur la projection d’hydroxyapatite par Cold Spray, seront ainsi présentées. 
 
 Le second chapitre s’intéressera à la synthèse et à la caractérisation de deux apatites 
nanocristallines biomimétiques carbonatées : une apatite non dopée (BNAc) et une apatite 
dopée en ions argent (AgBNAc). La composition chimique et les principales caractéristiques 
physico-chimiques de chaque apatite seront finement déterminées.  
 
 Le troisième chapitre sera consacré aux préparations de surface, au procédé Cold 
Spray et aux revêtements à base d’apatites nanocristallines ainsi qu’à leurs caractéristiques 
physico-chimiques. L’évolution chimique, structurale, morphologique des céramiques ont 
permis d’apporter des éléments pour la proposition d’un mécanisme de dépôt pour ces 
apatites.  
 
 Le quatrième et dernier chapitre de ce manuscrit présentera les essais biologiques et 
mécaniques préliminaires effectués sur des revêtements d’apatites biomimétiques dans le but 
d’étudier la biocompatibilité et l’adhérence de ces revêtements.  
 
 Enfin, les principaux résultats obtenus dans ce travail, leur discussion et les 
perspectives pour la suite de cette étude feront l’objet d’une conclusion générale. 
 
 L’ensemble de ce projet a été conduit de manière à prouver la faisabilité par le procédé 
Cold Spray de revêtements dédiés à des applications médicales, en particulier, orthopédiques 
et dans le but d’effectuer, par la suite, un transfert industriel si les résultats obtenus le 
permettent.  
 




 Les expériences ont donc été réalisées dans cette optique, depuis la prise en 
considération des contraintes liées au transfert industriel du procédé jusqu’au choix des 
matériaux et des préparations de surface (décapage, passivation, sablage et/ou sous-couche). 
 
 La réalisation de ce projet a nécessité la collaboration de quatre laboratoires 
académiques (dont un laboratoire espagnol et un laboratoire australien), d’une structure de 
soutien technique et d’un partenaire industriel après définition du besoin avec un chirurgien. 
Ce projet a été financièrement soutenu par l’Institut Carnot CIRIMAT (Bourse de thèse), 
l’Agence Nationale de la Recherche (Innov’Hap: ANR-12-BS09-0030), la Région Midi-
Pyrénées (CLE n°12052853) ainsi que l’Institut National Polytechnique de Toulouse (Next 
Generation Biocoating, Soutien à la Mobilité Internationale 2013). 
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Chapitre I :  
Etat de l’art 
 
  






 Ce chapitre a pour objectif de situer ce travail dans un contexte plus général. La 
première partie présentera les tissus osseux et les différents types d’apatites phosphocalciques 
de synthèse. La seconde partie portera sur les maladies osseuses, les prothèses orthopédiques 
et les solutions industrielles actuelles permettant d’améliorer l’intégration d’un implant. La 
dernière partie de cette revue bibliographique portera sur les problèmes de descellements de 
prothèses et les différentes solutions proposées dans la littérature pour y remédier, en se 
focalisant principalement sur les procédés de projection thermique dont la projection 
dynamique à froid ou « Cold Spray ». 
 
I. DU TISSU OSSEUX AUX APATITES PHOSPHOCALCIQUES DE 
SYNTHESE 
 
 Après une description du tissu osseux (fonctions, morphologie, architecture, cellules et 
matrice extra-cellulaire), la phase minérale de l’os (apatite biologique), ainsi que ses 
caractéristiques seront présentées. Les différents phosphates de calcium synthétiques, en 
particulier les apatites nanocristallines analogues au minéral osseux dites « Apatites 
Nanocristallines Biomimétiques » ainsi que leurs propriétés seront exposées. 
 
1. Le tissu osseux 
 
 Le tissu osseux est un tissu complexe composé d’une matrice extra-cellulaire calcifiée 
dont les propriétés permettent d’assurer trois fonctions principales [Gomez-Morales, 2013 ; 
Marieb, 2007 ; Posner, 1985 ; Thomas, 2008]: 
 
 une fonction mécanique : 
 
 Le tissu osseux est un des tissus les plus résistants de l’organisme. Par leurs propriétés 
mécaniques, les os sont capables de supporter des contraintes mécaniques notamment en 
compression et de résister aux forces de contraction musculaire, ce qui leur confère un rôle de 




soutien du corps et de protection des organes. Les os assurent également les fonctions 
articulaires : les ligaments les relient et permettent de maintenir les articulations en place lors 
de mouvements. 
 
 une fonction métabolique : 
 
 Le tissu osseux est un tissu dit dynamique, en perpétuel renouvellement (remodelage 
osseux). Les os participent, ainsi, et conjointement avec l’intestin et les reins, au contrôle du 
métabolisme phosphocalcique (homéostasie). Il est à noter que les os contiennent 98% du 
calcium et 90% du phosphore de l’organisme. Ces éléments jouent un rôle prépondérant dans 
la vie cellulaire, la coagulation sanguine et la transmission nerveuse. 
 
 une fonction hématopoïétique : 
 
 Les os renferment, dans leurs espaces médullaires, la moelle hématopoïétique, dont les 
cellules souches sont à l’origine des trois lignées de globules sanguins. Les cellules stromales 
de la moelle osseuse fournissent un support structural et fonctionnel aux cellules 
hématopoïétiques. Certaines d’entre elles sont des cellules-souches multipotentes susceptibles 
de se différencier dans de multiples lignages (fibroblastes, chondrocytes, ostéoblastes, 
adipocytes…). 
 
a. La morphologie des os 
 
 Les os sont principalement classés en trois catégories suivant leur morphologie (Figure 
1) [Marieb, 2004] : 
 les os plats : omoplates, sternum, côtes, bassin, os de la voûte du crâne,… 
 les os courts : vertèbres, os du carpe ou du tarse,… 
 les os longs : fémur, tibia, péroné, humérus, radius, cubitus,… (os des membres). Ces 
os longs présentent une partie médiane, la diaphyse, et deux extrémités, les épiphyses, 
revêtues de cartilage formant les surfaces articulaires. Notons qu’entre la diaphyse et 
l’épiphyse, le diamètre osseux s’élargit progressivement (métaphyse). 
 





Figure 1. Les différents types d'os et leur architecture (figure adaptée de Larousse Médical1) 
 
 Suivant leur architecture, les os peuvent, d’autre part, être classés en deux catégories 
(Vue en coupe d'un os (figure adaptée de Larousse Médical) [Thomas, 2008 ; Toppets, 2004] : 
 
 les os corticaux ou compacts (les os longs, essentiellement). Ces os représentent 
environ 80 à 90% du squelette : ils ont une paroi externe solide, continue et dense 
(porosité comprise entre 5 et 30%). Ils sont constitués d’ostéons. Ces ostéons sont eux 
même constitués de lamelles osseuses concentriques disposées autour d’un canal 
haversien au sein duquel se trouvent les éléments vasculo-nerveux. Les canaux 
haversiens sont reliés entre eux, à la surface des os ainsi qu’à la moelle osseuse par des 
canaux transversaux (canaux de Wolkmann). Les os compacts, très résistants, 
présentent une activité cellulaire et métabolique réduite et assument plutôt des 
fonctions mécaniques et protectrices. 
 
 les os spongieux ou trabéculaires représentent, quant à eux, les 10 à 20% restants et 
se caractérisent par une partie interne poreuse (porosité comprise entre 30 et 90%). 
Notons, d’autre part, que du tissu médullaire hématopoïétique est présent entre les 
travées spongieuses. Les os spongieux présentent une activité cellulaire plus 
importante et ils assurent plutôt les fonctions métaboliques. 



















Figure 2. Vue en coupe d'un os (figure adaptée de Larousse Médical) 
 
b. La composition du tissu osseux 
 
 L’os est un tissu conjonctif constitué de cellules et d’une matrice extracellulaire 
(MEC). 
 
 Les cellules 
 
 Quatre types de cellules sont distingués au sein du tissu osseux : les ostéoclastes, les 
ostéoblastes, les cellules bordantes et profondément enchâssés dans la matrice, les ostéocytes 
(Figure 3). 
Les ostéoclastes sont des cellules dites ostéorésorbantes (elles détruisent l’os). Les 
ostéoblastes et les cellules bordantes sont, au contraire, des cellules dites ostéoformatrices 
(elles construisent l’os).  
 
- Les ostéoclastes : 
 
 Ce sont des cellules très volumineuses (20 à 100 μm de diamètre), mobiles et capables 


























- Les ostéoblastes : 
 
 Ce sont des cellules ostéoformatrices situées à la surface externe et interne du tissu 
osseux en croissance. Les ostéoblastes sont reliés entre eux et avec les ostéocytes par des 
jonctions communicantes. Leur membrane plasmique renferme en abondance de la 
phosphatase alcaline. Les ostéoblastes élaborent les constituants organiques de la MEC : leur 
cytoplasme est, ainsi, riche en organites impliqués dans la synthèse protéique. Le devenir des 
ostéoblastes peut se faire selon trois voies : transformation en ostéocytes en s’entourant 
complètement de MEC, mise au repos sous la forme de cellules bordantes tapissant les 
surfaces osseuses ou mort par apoptose. 
 
- Les cellules bordantes : 
 
 Les cellules bordantes sont des ostéoblastes au repos. Sollicitées, elles peuvent 
redevenir des ostéoblastes actifs. Ce sont des cellules aplaties et allongées, possédant peu 
d’organites et reliées entre elles et avec les ostéocytes voisins par des jonctions 
communicantes. Elles ne sont soumises ni à formation ni à résorption osseuse et revêtent les 
surfaces osseuses. 
 
- Les ostéocytes : 
 
 Ce sont des ostéoblastes différenciés, incapables de se diviser, entièrement entourés 
par la MEC osseuse minéralisée. Les ostéocytes siègent dans des logettes appelées 
ostéoplastes d’où partent des canalicules anastomosés (prolongements cytoplasmiques). Les 
ostéocytes ont un corps cellulaire de petite taille et fusiforme. Ils possèdent, d’autre part, 
moins d’organites que les ostéoblastes. Les ostéocytes participent au maintien de la matrice 
osseuse et contribuent à l’homéostasie de la calcémie. Ils ont, en effet, des capacités de 
synthèse et de résorption limitées. 
 
 Toutes ces cellules agissent de manière coordonnée permettant le remodelage osseux 
(Figure 3) [Matsuo, 2008 ; Thomas, 2008]. 
 
 




 Le remodelage osseux : 
 
 Le squelette adulte a la capacité de se renouveler en permanence (de l’ordre de 10% 
chaque année). Ce remodelage se déroule en cinq étapes :  
 
 
Figure 3. Le remodelage osseux (figure adaptée de Servier Médical Art2) 
 
- 1ère étape : l’activation 
 
 Les cellules bordantes, jusqu’alors inactives, qui recouvrent la surface osseuse sont 
activées. Celles-ci se rétractent, engendrant la dégradation de la couche collagénique sous-
jacente. Les pré-ostéoclastes, attirés par chimiotactisme, viennent se fixer sur la zone osseuse 
exposée. 
 
- 2e étape : la résorption 
 
 Les pré-ostéoclastes fusionnent puis se différencient en ostéoclastes actifs. Ces 
derniers se fixent à la matrice osseuse et commencent la résorption en dissolvant la partie 
minérale et en dégradant la partie organique. Un défaut se forme. 
 

























- 3e étape : l’inversion 
 
 Les ostéoclastes sont remplacés par des cellules mononuclées appelées macrophages. 
Ceux-ci nettoient le défaut osseux et amorceraient, par cette action, le comblement du défaut : 
des cellules ostéoprogénitrices ou pré-ostéoblastes (lignes cémentantes) viennent recouvrir le 
fond du défaut. 
 
- 4e étape : la formation 
 
 Les ostéoblastes issus de la différenciation des cellules ostéoprogénitrices viennent 
combler le défaut osseux en formant une nouvelle matrice organique appelée « ostéoïde ».Une 
minéralisation progressive s’ensuit depuis l’interface de l’ostéoïde néoformée avec la partie 
minérale initialement présente (os nouvellement formé sur la Figure 3) jusqu’à la surface de la 
matrice organique (os vieux sur la Figure 3). Au fur et à mesure que l’ostéoïde se minéralise, 
les ostéoblastes deviennent de moins en moins actifs : certains, incorporés à la matrice 
organique minéralisée, deviennent des ostéocytes, d’autres, en surface, se différencient et 
donnent des cellules bordantes (cellules inactives), les derniers subissent une mort cellulaire 
programmée : c’est l’apoptose. 
 
- 5e étape : la quiescence 
 
 Cette étape, appelée également minéralisation secondaire, correspond à une 
accumulation du minéral dans la matrice alors que les cellules bordantes forment une couche 
cellulaire attachée et alignée le long de la surface de la matrice organique. 
 
 Notons que l’équilibre entre cette destruction et cette formation d’os est 
principalement régulé par des interactions entre ces cellules osseuses par le biais d’hormones 
systémiques, de facteurs de croissance et de cytokines [Toppets, 2004] que nous ne décrirons 
pas. 
 




 La matrice extracellulaire (MEC) 
 
 La matrice extracellulaire est particulièrement abondante dans l’os. Celle-ci évolue 
avec l’âge, le régime alimentaire, l’état de santé mais également de la localisation (évolution 
dans l’épaisseur, du type d’os,…). On distingue une phase organique et une phase minérale. 
 
- La phase organique : 
 
 Elle est constituée à 85% de fibres de collagène principalement de type I et des traces 
de type X, III et V organisés en triple hélice α [Posner, 1985 ; Thomas, 2008]. Le rôle du 
collagène est d’assurer la résistance et l’élasticité de l’os. Le reste est constitué de 
protéoglycanes (10%) et de protéines non-collagéniques (ostéocalcines, ostéonectines, 
thrombospondines,…) qui forment la substance fondamentale et interviennent dans de 
nombreux mécanismes de la physiologie osseuse [Toppets, 2004]. 
 
- La partie minérale : 
 
 Elle apporte dureté et rigidité et est constituée de calcium, de phosphore, d’autres ions 
tels que les ions carbonate, magnésium, sodium,…et d’eau (~9% [Banks, 1993]). Notons que 
les sels minéraux contenus dans cette phase minérale prennent progressivement la place de 
l’eau au cours de la minéralisation (croissance osseuse) [Toppets, 2004]. 
 
 Souvent assimilé à de l’hydroxyapatite stœchiométrique (HA - Ca10(PO4)6(OH)2), le 
phosphate de calcium du minéral osseux possède bien une structure cristallographique 
apatitique [De Jong, 1926], à l’instar de l’hydroxyapatite mais s’en distingue pourtant, sur de 
nombreux points. Cette apatite est : 
 
- déposée sous forme de plaquettes : celles-ci ont des formes plutôt irrégulières et 
présentent d’autre part, des dimensions nanométriques (entre 30 et 45 nm en 
longueur et 5 nm en épaisseur [LeGeros, 2008]). Notons que l’hydroxyapatite 
présente généralement des cristaux de forme aciculaire et de taille micrométrique, 
 




- faiblement cristallisée : les cristaux apatitiques du minéral osseux étant de taille 
nanométrique et relativement désordonnés cristallographiquement, présentent une 
faible cristallinité, 
 
- non stœchiométrique : elle se caractérise notamment par des lacunes en sites 
cationiques (Ca
2+
) et anioniques (OH
-) mais également par la présence d’ions 
hydrogénophosphate HPO4
2-
 et carbonate CO3
2-
 en site anionique (PO4
3-
). Notons 
que de nombreuses études ont montré que la teneur en ions carbonate varie avec 
l’âge : celle-ci augmente pour atteindre près de 80% des anions bivalents chez les 
personnes âgées [Eichert, 2009 ; Legros, 1987 ; Pellegrino, 1972], 
 
- poly-substituée : elle contient, outre les ions calcium, phosphate ou carbonate, des 
éléments mineurs tels que les ions magnésium (Mg
2+
) présents à 4%at [Bigi, 1997], 
les ions sodium (Na
+
) et potassium (K
+
). Des éléments traces tels que du zinc, du 
strontium, du fer ou du cuivre sont également présents dans le minéral osseux 
[Aras, 1999 ; Becker, 1968 ; Lyengar, 1998 ; Samudralwar, 1993], 
 
- hydratée : les nanocristaux possèdent à leur surface une couche phosphocalcique 
non apatitique hydratée. Celle-ci est responsable d’une grande réactivité de surface 
du minéral osseux et est à l’origine de l’homéostasie ou des interactions avec les 
fluides environnants (adsorption de protéines,…) [Cazalbou, 2000 ; Ouizat, 1999]. 
 
 La composition chimique de l'apatite biologique a fait l'objet de nombreuses 
approximations [Elliot, 1994]. Une formule générale rendant compte des caractéristiques des 






 avec 0 ≤ x ≤ 2 
 
 L’analyse de différents os corticaux par Legros et coll. [Legros, 1987] a, d’autre part, 





 𝐶𝑂3)0,3□1,7 avec □ = lacune 
 




 Il est important de remarquer que les ions carbonate sont les ions de substitution 
prépondérants dans le minéral osseux. Au sein de la structure, ils peuvent se substituer aux 
ions hydroxyde (substitution dite de type A) et aux ions phosphate (substitution dite de type 
B).  
 
 Des variations de composition chimique et de cristallinité sont également observées 
suivant les espèces vertébrées (facteurs génétiques), le type de tissu, les individus et leur âge 
[Rey, 1995 ; Pasteris 2004]. Les facteurs environnementaux (contraintes), les apports 
alimentaires et médicamenteux ou encore les facteurs hormonaux peuvent également avoir 
une influence importante sur la composition de cette apatite [Cazalbou, 2004 ; Eichert, 2009 ; 
Rey, 1998 ; Thomas, 2008 ; Toppets, 2004]. 
 
2. Les substituts phosphocalciques de synthèse 
 
 Les biocéramiques phosphocalciques ont largement été étudiées depuis la première 
implantation de phosphate tricalcique (TCP) réalisée par Albee en 1920 [Albee, 1920]. Leur 
ressemblance chimique voire structurale avec le minéral osseux explique très certainement 
leur utilisation accrue dans le domaine biomédical (odontologie, implantologie, chirurgie 
traumatique (bucco-maxillo-facial et crano-maxillo-facial, fractures, …), chirurgie 
orthopédique,…) depuis les années 1950. Le Tableau 1 liste les principaux phosphates de 
calcium de synthèse, classés suivant leur rapport Ca/P. Une grande majorité de ces composés 
peut être synthétisée en milieu aqueux à température ambiante ou modérée, d’autres 
nécessitent des procédés hautes à températures.  
 
 Deux de ces phosphates de calcium sont principalement commercialisés : 
l’hydroxyapatite stœchiométrique (HA) et le phosphate tricalcique β (βTCP). Ceux-ci 
présentent, d’excellentes propriétés (ostéoconduction, support de la prolifération et de la 
différenciation des cellules ostéogéniques,…). Le βTCP possède d’autre part, la capacité 
d’être résorbable après implantation contrairement à l’HA : des biocéramiques sous forme 
biphasée (HA/βTCP) sont ainsi commercialisées pour favoriser la repousse osseuse 
[Gremillard, 2012].  
 




Tableau 1. Principaux phosphates de calcium synthétiques [Banu, 2005 ; Elliot, 1994 ; LeGeros, 2008] 
Nom Abréviation Formule chimique Ca/P 
Phosphate monocalcique anhydre
1





MCPM Ca(H2PO4)2, H2O 0,5 




DCPA CaHPO4 1,00 




DCPD CaHPO4, 2 H2O 1,00 
Phosphate octocalcique amorphe
1
 OCPam Ca8(PO4)4(HPO4)2, n H2O 1,33 
Phosphate octocalcique apatitique
1
 OCPa Ca8(PO4)3,5(HPO4)2,5(OH)0,5 1,33 
Phosphate octocalcique triclinique
1
 OCPt Ca8(PO4)4(HPO4)2, 5 H2O 1,33 
Phosphate tricalcique α2 αTCP Ca3(PO4)2 1,5 
Phosphate tricalcique β2 βTCP Ca3(PO4)2 1,5 
Phosphate tricalcique apatitique
1
 TCPa Ca9(PO4)5(HPO4)(OH) 1,5 
Phosphate tricalcique amorphe
1
 ACP Ca9(PO4)6, n H2O 1,5 
















Hydroxyapatite stœchiométrique1,2 HA Ca10(PO4)6(OH)2 1,67 
Oxyapatite
2





TTCP Ca4(PO4)2O 2,00 
1 Phosphate de calcium synthétisé en milieu aqueux 
2 Phosphate de calcium synthétisé à haute température (> 650°C), par voie sèche 
 
 Ces biocéramiques sont généralement commercialisées sous forme de granulés ou de 
blocs poreux (formes et tailles différentes). Toutefois, en raison de leurs propriétés 
mécaniques inadaptées (ténacité, résistance à la fatigue,…), ces phosphates de calcium ne 
peuvent être utilisés seuls en zone porteuse (articulation). L’HA reste, à ce jour, le phosphate 
de calcium le plus commercialisé et est couramment utilisé en tant que revêtement sur les 
implants orthopédiques. Ces revêtements sont communément réalisés par projection plasma 
(Atmospheric Plasma Spraying – APS). Pourtant, bien que très proche du minéral osseux en 




termes de composition et de structure, l’HA ne peut être directement assimilée à l’apatite 
nanocristalline du minéral osseux.  
 
 Les apatites nanocristallines biomimétiques de synthèse 
 
 Les apatites nanocristallines de synthèse sont depuis de nombreuses années 
considérées comme des analogues au minéral osseux [Cazalbou, 2004 et 2005 ; Eichert, 2005, 
2009 ; Drouet, 2009 ; Rey, 2007 et 2014] et sont ainsi généralement appelées apatites 
nanocristallines biomimétiques (Biomimetic Nanocrystalline Apatite - BNA). Celles-ci, 
synthétisées par coprécipitation en milieu aqueux à un pH proche du milieu physiologique 
(7,4) et à température ambiante présentent quatre grandes caractéristiques : 
 
- elles sont mal cristallisées et présentent une composition chimique non-
stœchiométrique (1,30 ≤ rapport Ca/P < 1,67), 
- cette non-stœchiométrie est liée à la présence de lacunes en sites calcium (Ca2+) et 
en site hydroxyde (OH
-) ainsi qu’au remplacement de certains groupements 
phosphate (PO4
3-
) et hydroxyde (OH
-
) par des ions bivalents 
hydrogénophosphate (HPO4
2-
) et carbonate (CO3
2-
), 
- leurs cristaux, en forme de plaquettes, sont de dimensions nanométriques, 
- une couche hydratée (Figure 4) recouvre les cristaux et contient des 
environnements ioniques non-apatitiques (labiles). Cette couche hydratée est en 
grande partie responsable de l’exceptionnelle réactivité de surface de ces 





) avec les fluides environnants [Cazalbou, 2005 ; 
Drouet, 2005 et 2008 ; Martinet, 2011], de doper les apatites lors de la maturation 
[Vandecandelaere, 2012] ou encore d’adsorber des molécules d’intérêt biologique 
(protéines morphogénétiques osseuses - BMP) ou médicamenteuses (tiludronate - 
BP) [Autefage, 2009 ; Pascaud, 2012]. 
 





Figure 4. Représentation schématique de la couche hydratée des nanocristaux d’apatites biomimétiques 
 
 Certains auteurs suggèrent, d’une part, que les propriétés de ces apatites 
nanocristallines biomimétiques, notamment en termes de réactivité ou de vitesse de 
résorption, peuvent varier d’une composition à une autre suivant les conditions de synthèse 
[Drouet., 2009 ; Rey, 2007]. Le caractère hydraté des environnements de surface sous-entend, 
d’autre part, une sensibilité particulière de ces composés aux hautes températures. C’est une 
des raisons pour laquelle il a longtemps été considéré comme impossible de mettre en forme 
des matériaux avec de telles céramiques.  
 
 Pourtant, les nouvelles techniques de consolidation à température modérée, telles que 
le frittage flash (Spark Plasma Sintering - SPS), se révèlent être des voies encourageantes 
pour consolider de tels composés et permettent notamment, de conserver leurs caractéristiques 
physico-chimiques. Il a également été suggéré que les couches hydratées des nanocristaux 
d’apatites puissent favoriser la consolidation de tels matériaux en interagissant entre elles lors 
de la compression [Drouet, 2006 et 2009 ; Martinet, 2011 ; Rey, 2007 ; Sarda, 1999]. 
 
II. DES PATHOLOGIES OSSEUSES AUX PROTHESES ORTHOPEDIQUES 
 
 Les pathologies osseuses telles que l’arthrose, l’ostéoporose ou les rhumatismes sont 
sources de douleurs voire de fractures. Une perte de mobilité en est souvent la conséquence. 
Afin de retrouver celle-ci, le remplacement des articulations (hanche, genou, épaule, 




cheville,…) s’avère souvent nécessaire. Après avoir défini les maladies osseuses avant tout 
liées aux articulations, le marché de l’orthopédie, les matériaux composants les prothèses 
orthopédiques et le processus de cicatrisation seront présentés. 
 
1. Les pathologies osseuses 
 
 Les maladies ostéoarticulaires regroupent diverses pathologies telles que l’arthrose, 
l’ostéoporose et les rhumatismes inflammatoires chroniques (polyarthrite rhumatoïde, 
spondylarthrite ankylosante, arthrite chronique juvénile, rhumatisme psoriasique,…) 
[Maladies ostéoarticulaires, 2012 ; Maladies du système ostéo-articulaire, 2013]. Ces 
maladies ont toutes comme point commun d’associer handicap locomoteur et douleurs, et ce, 
malheureusement, à tous les âges de la vie.  
 
 En terme de santé publique, l’impact de ces maladies est majeur : en France, environ 
10% de la population est touchée par l’arthrose, 40% des femmes de plus de 65 ans sont 
victimes de fractures ostéoporotiques et 1 million de personnes souffrent de rhumatismes 
inflammatoires chroniques (dont 2% de ces personnes sont des enfants). 
 
 L’arthrose (Figure 5) et les rhumatismes inflammatoires chroniques sont souvent à 
l’origine de la destruction irréversible des articulations causant douleur, épanchement 
articulaire, enraidissement et/ou déformation. Le remplacement prothétique, malgré son coût 
et la lourdeur du geste (chirurgie et rééducation), reste une alternative lorsque la maladie est 
trop avancée. Toutes les articulations peuvent être touchées et la localisation dépend 
principalement du type de maladie : l’arthrose, par exemple, touche surtout le genou, la 
hanche et la main (doigts) ; la polyarthrite rhumatoïde touche, quant à elle, principalement les 
articulations d’extrémités (doigt, poignet et pied) ; la spondylarthrite, enfin, touche surtout la 
colonne vertébrale et la hanche. 
 





Figure 5. Différence entre une articulation saine et une articulation atteinte d'arthrose [Gras, 2014] 
 
 L’ostéoporose se caractérise par une fragilité osseuse liée à une perte de substance 
osseuse (Figure 6). Longtemps silencieuse, elle se découvre souvent, tardivement, lorsqu’une 
fracture survient (col du fémur en particulier). Des complications peuvent alors survenir : 
douleurs aiguës puis chroniques, alitement prolongé, complications opératoires,... La pose 




Figure 6. Différence entre un os sain et un os atteint d'ostéoporose (figure adaptée de Servier Medical Art) 
 
 Notons que des facteurs environnementaux tels que le tabac, l’alcool, l’obésité, 
l’alimentation, l’activité physique et les traumatismes, combinés à des facteurs génétiques 
Articulation Saine Arthrose
Os Sain Ostéoporose




sont souvent à l’origine de ces maladies. Il existe également d’autres maladies telles que la 
dystrophie, les infections (ostéomyélite et tuberculose osseuse) et les tumeurs (chondrome, 
ostéome, ostéoblastome, ostéosarcome, chondrosarcome, fibrosarcome,…). Ces dernières 
nécessitent souvent l’utilisation de substituts osseux dits de comblement (ciments [Brevet 
WO1997017285A1 ; Jacquart, 2013], ou massifs [Autefage, 2009],…). 
 
2. Les prothèses orthopédiques 
 
 Après une brève présentation du marché de l’orthopédie (mondial et français), les 
caractéristiques des prothèses orthopédiques ainsi que les différents éléments et matériaux les 
constituants seront détaillés. Le processus de cicatrisation après implantation sera enfin 
présenté, pour une approche biologique. 
 
a. Le marché 
 
 Le marché mondial de l’orthopédie a été estimé en 2013 à environ 36 milliards de 
dollars [Avicenne research & analysis, 2014]. Avec le vieillissement de la population, 
l’exigence croissante de qualité de vie et la volonté d’opérer des patients de plus en plus 
jeunes, ce marché est en plein développement : une augmentation d’environ 5% est observée 
chaque année. Ce marché peut être divisé en plusieurs secteurs suivant la localisation des 
produits implantés (Figure 7). Il faut noter que certains secteurs comme celui du genou et de 
la hanche suivent une augmentation constante depuis ces dix dernières années (entre 2 et 5% 
par an). D’autres, au contraire, se développent très rapidement comme le secteur des prothèses 
d’extrémités (épaule, coude, cheville, poignet, doigt,…). Une augmentation de 10 à 12% par 
an est observée depuis ces cinq dernières années. La recherche et le développement de 
nouveaux produits ainsi que la mise au point de nouvelles techniques chirurgicales permettent 
conjointement d’améliorer la qualité de vie des patients. 
 





Figure 7. Les secteurs du marché mondial de l'orthopédie [Avicenne research & analysis, 2014] 
 
 En France, environ 180 000 prothèses de hanche (~200 M€), 120 000 prothèses de 
genoux (~140 M€) et 15 000 prothèses d’épaules (~25 M€) sont posées chaque année 
[Avicenne research & analysis, 2014 ; Cynober, 2011]. Il faut, toutefois, noter qu’environ 10 
à 15% de ces remplacements d’articulation sont des opérations dites de reprises (changement 
de prothèse). Les raisons majeures pour lesquelles ces reprises sont nécessaires seront 
développées dans la partie III de ce chapitre. 
 
b. Les caractéristiques 
 
 Les prothèses orthopédiques sont des dispositifs médicaux implantables (DMI). Dans 
le droit français, par les Articles L5211-1 et R5211-1 du Code de la santé publique, les 
dispositifs médicaux (DM) sont ainsi définis : 
 
« On entend par dispositif médical tout instrument, appareil, équipement, matière, produit, à 
l'exception des produits d'origine humaine, ou autre article utilisé seul ou en association, y 
compris les accessoires et logiciels nécessaires au bon fonctionnement de celui-ci, destiné par 
le fabricant à être utilisé chez l'homme à des fins médicales et dont l'action principale voulue 
n'est pas obtenue par des moyens pharmacologiques ou immunologiques ni par métabolisme, 
mais dont la fonction peut être assistée par de tels moyens. Constitue également un dispositif 
médical le logiciel destiné par le fabricant à être utilisé spécifiquement à des fins 
diagnostiques ou thérapeutiques. » 




 Plus particulièrement, dans le cadre du titre III de la liste des produits et prestations 
remboursables (LPPR), la Caisse Nationale de l’Assurance Maladie des Travailleurs salariés 
(CNAMTS) définit de manière précise les dispositifs médicaux implantables (DMI) suivant 
quatre caractéristiques : 
- être implantés en totalité dans le corps humain, 
- être implantables uniquement par un médecin, 
- être présents dans l’organisme pendant plus de 30 jours, 
- être l’objet principal d’une intervention chirurgicale. 
 
 Les DMI doivent ainsi répondre à certains critères en vue de leur utilisation clinique.  
 
- Biocompatibilité / biotolérance / bioinertie : 
 
 La biocompatibilité se définit comme la capacité d’un matériau à être accepté par un 
être vivant. Les matériaux utilisés, ainsi que d’éventuels produits de dégradation qui 
pourraient en résulter ne doivent pas présenter de cytotoxicité ou provoquer de réaction 
inflammatoire.  
 
 Le degré minimal de la biocompatibilité se définit comme la biotolérance. Un matériau 
biotoléré peut avoir des effets nocifs : une enveloppe fibreuse d’encapsulation assez épaisse se 
forme généralement autour de l’implant. 
 
 Un matériau est dit bioinerte lorsqu’il n’a pas d’effet nocif : l’enveloppe fibreuse 
d’encapsulation se formant autour de l’implant est généralement très fine. Les matériaux 




- Bioactivité / biorésorption  / ostéonconduction / ostéoinduction : 
 
 La bioactivité d’un matériau se définit comme sa capacité à interagir de façon positive 
avec l’organisme en accélérant ainsi le processus de réparation tissulaire. Les matériaux dits 
bioactifs favorisent ainsi l’ostéointégration. 
 




 Un matériau dit biorésorbable possède la capacité de se résorber et d’être ainsi 





 Un matériau est dit ostéoconductif lorsque celui-ci a la capacité de favoriser la 
formation du tissu osseux lorsqu’il est mis en contact avec un os. Les matériaux 
ostéoconducteurs font partie des biomatériaux de 2
nde
 génération, au même titre que les 
matériaux biorésorbables. 
 
 Si le matériau possède la capacité d’engendrer la formation de tissu osseux en site 
ectopique, celui-ci est dit ostéoinductif. Les matériaux ostéoinducteurs font partie de la 
nouvelle génération de biomatériaux. 
 
- Résistance mécanique : 
 
 Suivant le site d’implantation, les matériaux, sous charge, doivent présenter des 
propriétés mécaniques adéquates afin d’éviter, notamment, un effritement et/ou une 
dégradation lors de la mise en place de l’implant et durant toute sa durée de vie (15-20 ans) 
[Davis, 2003]. 
 
- Porosité et état de surface : 
 
 L’architecture des matériaux implantés est un paramètre majeur dans la réussite d’une 
implantation. La rugosité de surface et la présence de pores interconnectés permettent 
notamment de favoriser l’adhérence, la colonisation puis la prolifération des cellules 
ostéogéniques (pré-ostéoblastes) et endothéliales (cellules qui tapissent les parois internes des 
vaisseaux sanguins) par les fluides physiologiques environnants. Ces caractéristiques 
permettent ainsi de favoriser la formation de nouveaux tissus osseux en surface et au sein du 
matériau. 
  




c. Les matériaux 
 
 Une multitude d’implants articulaires existent sur le marché de l’orthopédie : 
prothèses de hanche, prothèses de genou, prothèses d’extrémités (épaule, cheville, 
poignet,…). Ceux-ci sont principalement constitués de métaux, de céramiques et/ou de 
polymère suivant les besoins et les demandes des chirurgiens (Figure 8). Des ciments, des 
revêtements et/ou des produits d’ostéosynthèse (vis) permettent de fixer ces implants aux os. 
Une description de ces matériaux, principalement ceux en contact direct avec le tissu osseux, 





Figure 8. Exemples de prothèses orthopédiques de hanche, de genou et d’épaule 
 
 Les métaux 
 
 L’utilisation des métaux est très répandue dans le domaine de la chirurgie 
orthopédique : produits d’ostéosynthèse3 (vis, plaques, agrafes,…), dispositifs d’arthrodèse4, 
implants articulaires (hanche, genou, épaule, coude,…),… [Davis, 2003 ; Paytal, 2009]. Leurs 
bonnes propriétés mécaniques (solidité, haut module élastique, ductilité, résistance à la 
fatigue, à la torsion,…), justifient leur emploi en tant que support physique en zone porteuse. 
 
 Les métaux les plus rencontrés pour ce type d’applications sont les aciers inoxydables, 
le titane et ses alliages ainsi que les alliages cobalt-chrome (Co-Cr) [Davis, 2003]. Bien qu’ils 
                                                 
3
 L'ostéosynthèse est une opération chirurgicale qui consiste à maintenir entre eux les fragments d'un os 
cassé, grâce à des matériaux métalliques tolérés par l'organisme et de forme adaptée à l'élément traité. 
 
4
 L’arthrodèse est une intervention chirurgicale destinée à bloquer une articulation lésée par l'obtention d'une 
fusion osseuse (opération souvent non réversible). 
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soient approuvés et commercialisés, ces métaux souffrent, toutefois, de certaines limitations. 
Leurs propriétés mécaniques, d’une part, surpassent celles de l’os (Tableau 2) impliquant des 
contraintes à l’interface os/implant (stress shielding) et ainsi une mauvaise ostéointégration 
[Huiskes, 1992]. Ces métaux font, d’autre part, l’objet de nombreuses controverses, 
notamment concernant les phénomènes de libération d’ions (relargage) et de biocorrosion 
pouvant être à l’origine de réactions allergiques (complications immunitaires ou 
inflammatoires) selon certains auteurs [Delaunay, 2010 ; Stevens, 2008]. En effet, bien qu’ils 
soient biocompatibles et supposés inoxydables, une corrosion s’installerait sur le long terme et 
pourrait être amplifiée par les fluides biologiques (enzymes, protéines,…). La libération 
d’ions métalliques potentiellement toxiques et/ou de débris de corrosion résultant de cette 
corrosion pourrait entraver la biocompatibilité de ces alliages, engendrer des réponses 
inflammatoires importantes, voire inhiber certains facteurs impliqués dans l’ostéo-formation 
ou stimuler la perte et la résorption osseuse [Stevens, 2008]. Enfin, un des inconvénients 
limitant l’utilisation des métaux en tant que biomatériaux réside dans leur bioinertie 
intrinsèque : aucun des métaux cités précédemment ne présente, en effet, de propriétés 
bioactives sous forme native, ce qui limite les interactions biologiques, la fixation cellulaire et 
donc leur pérennité dans le site d’implantation.  
 
 De nombreux efforts de recherche ont été menés afin d’aboutir à l’amélioration de la 
bioactivité et de l’ostéointégration de ces matériaux : de nouvelles méthodes d’élaboration 
et/ou de mise en forme des matériaux (métaux poreux par exemple) et de nouvelles 
techniques de modification de surface, morphologiques (texturation 3D) ou physico-
chimiques (activation par implantation ionique, greffage ou revêtement), ont ainsi été 
proposées [Bauer, 2013].  
 











Os corticaux 7-30 50-150 2-12 
Aciers inoxydables 
austénitiques 
200 540-1000 ~100 
Ti6Al4V 106 900 ~80 
Alliages cobalt-chrome 230 900-1540 ~100 




 Les ciments et les revêtements 
 
 Les ciments polymères sont des matériaux fréquemment utilisés en chirurgie 
orthopédique pour fixer des prothèses dites non revêtues [Chappuis, 2008]. L’utilisation de ce 
type de fixation est notamment privilégiée pour les patients dits « à risques » c’est-à-dire des 
patients pouvant développer des infections (âge, maladies chroniques,…) ou ayant une 
maladie osseuse telle que l’ostéoporose. Le ciment est fabriqué, pendant l’opération, par 
mélange d’une poudre de polyméthylméthacrylate (PMMA) contenant un initiateur 
(dibenzoïde péroxyde), un radio-opacifiant et un éventuel antibiotique (gentamycine, 
céphalosporine, vancomycine,…) pour la prévention d’infections nosocomiales et d’un 
liquide contenant du méthylméthacrylate (MMA) et un activateur (déiméthyl paratoluidine). 
La réaction chimique entre l’initiateur et l’activateur libère des radicaux libres qui sont à 
l’origine de la polymérisation du MMA. 
 
 Le ciment osseux possède toutefois de nombreux inconvénients : 
- la polymérisation du MMA est une réaction exothermique. Elle peut atteindre des 
températures de 40-46°C in vivo, pouvant être à l’origine de descellements 
prothétiques par nécrose thermique de l’os environnant, 
- cette polymérisation n’est jamais complète : une libération, même minime, de 
MMA dans la circulation sanguine se produit, 
- les germes (staphylocoques) sont devenus résistants aux antibiotiques 
habituellement utilisés, 
- ses propriétés, notamment mécaniques, dépendent des conditions de préparation 
(généralement manuelle) et d’implantation. La porosité (de l’ordre de 8%) y joue 
un rôle prépondérant. 
 
 Il faut d’autre part, noter que le ciment osseux n’a aucun pouvoir chimique ou 
biologique, que ce soit au niveau de l’implant non revêtu ou de l’os. Son action est fondée sur 
une interpénétration mécanique avec l’os : il joue ainsi le rôle d’adaptateur de volume, de 
calage et de répartiteur de charges entre l’implant et l’os. Le ciment permet, ainsi, 
d’augmenter la surface de contact entre l’implant et l’os et de diminuer les zones de 
transmissions de contraintes. Son module d’Young (de l’ordre de 2 MPa, in vitro) est, d’autre 
part, dix fois moins important que celui d’un os cortical et cinquante à cent fois moins 
important que ceux des métaux. Le ciment osseux agit ainsi comme une couche élastique 




entre deux couches rigides que Sir John Charnley, en 1968, a ainsi défini : « it acts as a grout, 
not as a glue » (il se comporte comme un mortier et non comme une colle). 
 
 Les céramiques à base de phosphates de calcium (CaP) sont couramment utilisées en 
tant que biomatériaux [Combes, 2013]. L’hydroxyapatite stœchiométrique (HA), en 
particulier, est utilisée en orthopédie sous forme de revêtements depuis plus de 30 ans [Davis, 
2003 ; Kerboull, 2009 ; Paytal, 2009]. Ce type de revêtement, bioactif et ostéonconducteur, 
favorise, par définition, l’adhésion et la prolifération des cellules osseuses. La colonisation de 
la prothèse revêtue favorise ainsi la repousse osseuse : le revêtement d’hydroxyapatite permet 
d’améliorer la fixation primaire entre l’os et l’implant métallique [Caulier, 1997 ; De Groot, 
1987 ; Geesink, 1988 ; Lind, 1999].  
 
 La projection plasma reste, à ce jour, le procédé le plus répandu au niveau industriel 
pour la réalisation de ce type de revêtement. Cette technique présente, en effet, certains 
avantages : facilité de mise en œuvre, forts rendements de dépôt,… Elle consiste à déposer sur 
un substrat un matériau fondu ou semi-fondu. Le matériau à déposer, se présentant sous forme 
de poudre, est introduit dans le jet plasma (généré par l’écoulement de gaz à travers un arc 
électrique entretenu entre une anode et une cathode) dans lequel il est fondu et accéléré vers le 
substrat. A l’impact, il s’étale puis se solidifie en quelques millisecondes. De nombreuses 
études ont permis de mettre en évidence les facteurs pouvant avoir une influence sur 
l’adhérence, la composition, la cristallinité, le comportement biologique de tels revêtements. 
La maîtrise de la poudre (composition, pureté, distribution granulométrique, densité,…) et les 
conditions opératoires (conditions plasmagènes, température, vitesse des particules en vol, 
distance,…) permettent conjointement de contrôler la chimie du revêtement mais également 
les caractéristiques mécaniques [Bertrand, 2013]. 
 
 Certains cas cliniques reportent, néanmoins, des problèmes d’adhérence et/ou de 
dégradation de ce type de revêtement : des éclatements, des écaillages, des décollements et 
une dissolution des revêtements d’HA ont pu être observés, parfois des années après 
l’implantation. L’existence de zones amorphes de phosphate de calcium (ACP), formées lors 
du refroidissement rapide des particules projetées, pourrait être à l’origine de ces altérations 
[Sun, 2001]. Ces zones, fragiles et solubles, réduiraient ainsi l’intégrité mécanique de 
l’interface dépôt/substrat et par conséquent celle du revêtement lui-même. D’autres études 
reportent également la présence de phases secondaires (chaux (CaO) et/ou phosphate 




trétracalcique (TTCP)), dues principalement aux températures très élevées vues par le 
matériau [Cheang, 1996 ; Gross, 1998 ; Heimann, 2006]. Ces phases font l’objet de 
nombreuses controverses et sont susceptibles d’être liées aux problèmes de descellement 
observés chez de nombreux patients. 
 
 Il est important de noter que les normes ISO 13779-1, ISO 13779-2, ISO 13779-3 et 
ISO 13779-4 (et prochainement ISO 13779-5) permettent d’encadrer les caractéristiques 
recommandées pour les poudres et revêtements d’hydroxyapatite mis sur le marché. Celles-ci 
sont ainsi résumées dans le Tableau 3. 
  
Tableau 3. Recommandations de la norme ISO 13779-2 :2008E [ISO 13779-2 ; 2008] pour les revêtements 
d'hydroxyapatite 
Propriétés Spécifications 
Rapport Ca/P 1,65 - 1,78 
Eléments traces  
(arsenic, cadmium, mercure, plomb, métaux lourds) 
3 ; 5 ; 5 ; 30 et 50 mg/kg  
(respectivement) 
Phases secondaires : αTCP, βTCP, TTCP, CaO 
< 5 ; 5 ; 5 et 3 %  
(respectivement) 
Cristallinité ≥ 45 % de la phase cristalline HA 
Résistance à la traction ≥ 15 MPa 
 
 Remarquons également que la proportion de prothèses cimentées diminue au profit des 
prothèses revêtues. Le nombre des prothèses dites hybrides (une partie de la prothèse est 
revêtue, une autre cimentée) est quant à lui plutôt stable [Kerboull, 2009]. 
 
d. Opération et cicatrisation 
 
 Le succès d’une pose d’implant résulte d’une série d’étapes chirurgicales (fixation et 
positionnement), de réactions biologiques (activité cellulaire) et dépend de la qualité de l’os 
(porosité) et de celle de l’implant. 
 L’intégration osseuse d’un implant, qu’il soit revêtu d’une apatite de synthèse 
(hydroxyapatite stœchiométrique HA) ou non revêtu (ciment), repose sur deux processus : 
l’ostéoclasie (processus de nécrose localisé de l’os) et l’ostéogénèse (reconstruction osseuse) 
[Stanford, 1999 et 2010]. 






 Durant les cinq premiers jours suivant la pose d’un implant, suite au stress opératoire, 
l’os environnant subit un processus de résorption puis de renouvellement osseux. Une étape 
de cicatrisation osseuse favorisée par des réactions moléculaires et cellulaires permet le 
développement puis la différenciation de nouvelles cellules osseuses en surface du 




 La formation du tissu osseux autour de l’implant se produit en plusieurs étapes 
définies ainsi : 
 
- 1ère phase : 
 Différentes activations biochimiques telles que l’activation de la fibrine (sous l’action 
de la thrombine), l’activation de la plasmine (enzyme issue du plasminogène) et l’activation 
de la kinine, permettent la reconstruction osseuse par la formation d’un caillot sanguin 
[Stanford, 2010]. 
 
- 2e phase : 
 L’activation de cellules plaquettaires, dans un second temps, permet d’accélérer la 
cicatrisation osseuse. Celles-ci adhèrent aux réseaux de fibrine ainsi qu’à la surface de 
l’implant et génèrent des facteurs de croissance permettant d’accélérer la cicatrisation 
osseuse. Ces cellules plaquettaires, ainsi que les cellules sanguines, sont au cœur d’un 
processus de migration des cellules osseuses via le caillot de fibrine précédemment formé en 
surface de l’implant [Stanford, 2010]. 
 
- 3e phase : 
 Une migration de macrophages succède à la phase d’adhésion plaquettaire : une 
élimination des débris nécrotiques résultant de la préparation de l’os avant implantation 
(découpes, forage,…) permet la formation d’un nouveau tissu osseux sur la surface de 
l’implant [Cao, 2006 ; Cherouddi, 2009 ; Mosser, 2008 ; Tan, 2006]. Ces macrophages 
sécrètent de multiples facteurs de croissance (FGF-1, FGF-2, FGF-4), ainsi que des protéines 




de développement génétique osseux (BMPs), permettant une cicatrisation osseuse comprenant 
une angiogenèse [Crowther, 2001 ; Linkhart, 1996]. 
 
 Une matrice minérale se forme ultérieurement durant l’ostéogenèse et le 
renouvellement osseux, comme vu précédemment pour le remodelage osseux, implique la 
présence de cellules souches mésenchymateuses multipotentes se différenciant 
progressivement en ostéoblastes [Aubin, 1995 ; Ducy, 1997 ; Stanford, 2010]. 
 
III. DES DESCELLEMENTS AUX NOUVEAUX REVETEMENTS 
 
 La durée de vie d’une prothèse orthopédique est actuellement estimée à 15-20 ans. 
Bien que des améliorations permettent de prolonger cette durée, des problèmes d’infections 
nosocomiales, de descellements aseptiques de prothèse ou encore de luxations sont encore 
observés. Ces problèmes nécessitent généralement une opération de révision dite de reprise. 
En France, cette nécessité croit au rythme de 0,5% par an avec un taux de reprise de l’ordre de 
16% [Kerboull, 2009]. 
 
1. Les descellements de prothèse : les infections nosocomiales, les problèmes 
d’adhérence et d’ostéoinduction 
 
 Les pathologies et traumatismes osseux sont source de souffrance voire d’handicap. 
En France, près de 12% de la population a eu recours, au moins une fois, à une intervention 
chirurgicale pour un problème ostéo-articulaire et 36% ont subi plus d’une opération 
[Courpied, 2001]. Ces interventions représentent près de 31% des opérations chirurgicales 
pratiquées en France [INVS, 2012], et sont en constante augmentation en raison de la 
multiplication des accidents de la route ou de la vie quotidienne mais également de 
l’allongement de la durée de vie, et des maladies liées à l’âge, notamment l’ostéoporose et 
l’arthrose. 
 La pose d’implants orthopédiques, nécessaire lorsque l’ostéoporose et les fractures 
induites telle que celle du col du fémur ou les maladies articulaires telles que l’arthrose 
deviennent trop avancées, permet aux patients de retrouver, très vite, une mobilité et de 




l’indépendance. Toutefois, cette chirurgie n’est pas sans risque : des infections nosocomiales 
et des descellements de prothèse peuvent survenir, parfois des années après l’opération. 
 
a. Les infections nosocomiales 
 
 Dans le domaine ostéo-articulaire, l’infection post-opératoire ou infection nosocomiale 
contractée dans un établissement de santé est une complication dont les conséquences sont 
souvent jugées catastrophiques. En 2007, le Comité Technique des Infections Nosocomiales 
et des Infections Liées aux Soins (CTINILS) faisant partie du Ministère de la santé, de la 
jeunesse et des sports, a redéfini la notion d’infection nosocomiale suite aux évolutions des 
pratiques de soins et aux déclarations d’infections post-opératoires tardives. Le terme 
« Infections Associées aux Soins » (IAS), plus adapté, a ainsi été défini par le comité : 
 
«  Une infection est dite associée aux soins si elle survient au cours ou au décours d’une prise 
en charge (diagnostique, thérapeutique, palliative, préventive ou éducative) d’un patient, et si 
elle n’était ni présente, ni en incubation au début de la prise en charge. » 
 
 Ces IAS sont classées en cinq catégories : 
 Les Infections du Site Opératoire (ISO) : infections superficielles de l’incision et 
infections profondes, 
 Les bactériuries : présence de bactéries dans les urines, 
 Les bactériémie-fongémies : présence de bactéries dans le sang, 
 Les Infections Liées aux Cathéters (ILC), 
 Les infections pulmonaires. 
 
 En chirurgie orthopédique, les infections nosocomiales sont en grande majorité 
classées dans la catégorie ISO. 
 
 Divers organismes et institutions nationaux (Ministère de la Santé, le Comité 
Technique national des Infections Nosocomiales (CTIN)), régionaux (les Centres de 
Coordination et de luttes contre le infections nosocomiales (CClin) et locaux (les hôpitaux)) 
assurent une surveillance de ces infections et mettent en place des actions de prévention : 




désinfection des blocs opératoires et des ancillaires de plus en plus rigoureuse, administration 
d’antibiophylaxie5 chez le patient, amélioration de la qualité des soins. 
 
 Malgré les précautions prises en chirurgie, il a encore été récemment relevé que « 7% 
des hospitalisations se compliquent par une infection nosocomiale, soit environ 750 000 cas 
sur les 15 millions d’hospitalisations annuelles. Chaque année, ces infections seraient la cause 
directe de plus de 4 000 décès »
6, ce qui révèle l’importance de ce problème de santé 
publique. Une diminution d’environ 5% est tout de même observée chaque année [Couris, 
2007]. 
 
 En chirurgie orthopédique, le risque pour un patient d’avoir une infection après la pose 
d’une prothèse reste encore trop important malgré l’amélioration des procédures 
d’antibioprophylaxie et de lutte contre les infections nosocomiales [Jämsen, 2010]. Il a été 
estimé entre 0,5 et 1, 5% pour la prothèse de hanche, entre 0,3 et 4,3% pour celle du genou et 
entre 5 et 10 % pour les prothèses d’extrémités telles que la prothèse d’épaule [Zimmerli, 
2013 ; Ziza, 2006]. Les agents pathogènes les plus fréquemment incriminés sont : les 
staphylocoques à coagulase négative (dans 20 à 45% des cas), les staphylocoques dorés (15-
40%) et les streptocoques (7-12%). Des manifestations retardées, survenant jusqu’à 2 ans 
après la pose de la prothèse peuvent également être observées : les agents pathogènes peu 
virulents (avant tout staphylocoques à coagulase négative et propionibacterium acnes) sont 
souvent à l’origine de ces infections [Zimmerli, 2004].  
 
 Pour un patient, l’infection d’une prothèse est souvent considérée comme une épreuve. 
La prise de médicaments supplémentaires et/ou une seconde opération (remplacement de la 
prothèse), si nécessaire, sont source de contraintes (arrêts de travail, rééducation,…). Notons 
que les infections nosocomiales peuvent également générer des séquelles sévères, entrainant 
une perte de mobilité, difficilement acceptable pour un acte à visée fonctionnelle, et peuvent 
dans certains cas, plus critiques, présenter un risque de mortalité en cas d’atteinte aiguë 
(septicémie). Ce type d’infection peut survenir tout au long de la vie du patient (infections 
retardées et/ou tardives). Pour la société, le coût du traitement est majeur : interventions et 
                                                 
5
 L’antibioprophylaxie est un traitement antibiotique qui permet de prévenir (et non de traiter) l’éventuelle 
survenue d’une infection post-opératoire. Cet antibiotique est généralement administré par voie intraveineuse. 
 
6
 Discours de Marisol Touraine, Ministre des Affaires sociales et de la Santé aux Etats Généraux des 
infections nosocomiales et de la sécurité du patient, le Jeudi 14 Février 2013. 




hospitalisations itératives, antibiothérapies de longue durée et arrêts de travail. A ce jour, peu 
d’études prospectives et randomisées sur les infections sur prothèses articulaires existent: le 
diagnostic reste trop souvent méconnu et source de retards thérapeutiques, souvent aggravés 
par la réduction des durées d’hospitalisation et les déficiences du suivi post-opératoire. Les 
critères de diagnostic et les formes cliniques observées peuvent, d’autre part, varier. Pourtant, 
la nécessité d’un diagnostic précoce, d’une prise en charge spécialisée, parallèlement aux 
mesures préventives reste le gage du succès thérapeutique. 
 
 Une meilleure protection contre les infections post-opératoires a ainsi été identifiée 
comme un des défis les plus importants à relever dans le domaine de la chirurgie 
orthopédique : à ce jour, des ciments antibactériens permettent, pour les patients dits « à 
risques », de prévenir ces infections. Les revêtements actuels (dépôts d’hydroxyapatite par 
APS) ne présentent, à ce jour, aucune propriété antibactérienne. Réaliser des revêtements 
contenant un ou des agents antibactériens fait ainsi l’objet de nombreuses études [Boanini, 
2010 ; Goodman, 2013 ; Roy, 2012]. 
 
 L’argent comme agent antibactérien : une solution ? 
 
 Utilisé pour les dispositifs médicaux (ciments, notamment), l’argent en tant qu’agent 
antimicrobien possède un large spectre d’efficacité et une faible toxicité [Lansdown, 2010]. 
Son effet antibactérien a en particulier été observé sur Staphylococcus aureus (S. aureus) 
[Feng, 2000], un des agents infectieux les plus fréquemment observés en chirurgie 
orthopédique [Berbari, 1998]. Certains cas de résistance bactérienne à l’argent ont toutefois 
été observés depuis la fin des années 1970 [Lansdown, 2010], mais celle-ci restent néanmoins 
rare et ne concerne pas, à notre connaissance, les principales bactéries associées aux 
infections post-opératoires.  
 
b. Problèmes d’ostéoinduction 
 
 L’hydroxyapatite stœchiométrique (HA - Ca10(PO4)6(OH)2) a longtemps été 
considérée, à tort, comme étant la phase du minéral osseux. Celle-ci se différencie pourtant de 
l’apatite biologique sur plusieurs points : 
 elle est stœchiométrique (Ca/P = 1,67) et bien cristallisée, 




 elle ne possède pas d’ions hydrogénophosphate (HPO4
2-
) ou carbonate (CO3
2-
), 
 elle présente généralement des cristaux de forme aciculaire et de taille micrométrique, 
 elle ne possède pas de couche hydratée et donc d’environnements non-apatitiques. 
 
 L’HA, en tant que biocéramique inerte, posséde des propriétés ostéoconductives 
facilitant l’intégration de l’implant dans l’os ainsi que la prolifération cellulaire. Elle ne 
possède pas, toutefois, de propriétés ostéoinductives.  
 
 Des dépôts d’apatites nanocristallines biomimétiques ? 
 
 Les apatites nanocristallines, analogues au minéral osseux, pourraient peut-être 
améliorer l’ostéointégration des implants orthopédiques. Récemment (2009), les propriétés 
ostéoinductrices de dépôts d’apatites biomimétiques sur des matériaux poreux (TEKNIMED 
(FR), Ceraform-Révolution®) ont été mises en évidence [Autefage, 2009]. 
 
 Ces apatites sont toutefois métastables : le caractère hydraté des environnements de 
surface sous-entend, en effet, une sensibilité particulière de ces composés aux hautes 
températures. 
 Il n’est donc pas envisageable de projeter ces apatites via les procédés de projection 
thermique classiquement utilisés pour obtenir des revêtements d’hydroxyapatite 
stœchiométrique auquel cas les caractéristiques intéressantes de ces apatites (caractères 
hydraté, nanocristallin, non stœchiométrique) seraient perdues. 
 
c. Problèmes d’adhérence 
 
 Depuis de nombreuses années, comme évoqué précédemment, les procédés de 
projection thermique, en particulier la projection plasma atmosphérique (Atmospheric Plasma 
Spraying - APS), sont privilégiés dans le domaine de l’industrie pour recouvrir les implants 
métalliques de dépôts épais d’hydroxyapatite (80 - 150 µm). Ce procédé repose sur la fusion 
des particules, ce qui peut générer la formation de phases secondaires (décomposition, 
changement de structure) [Heimann, 2006]. 
 




 Ces décompositions font encore, à ce jour, l’objet de nombreuses controverses : elles 
sont fortement soupçonnées d’être à l’origine de descellements (précoces) des prothèses. La 
présence de phosphate de calcium amorphe (ACP), présente à l’interface HA/métal pourrait, 
également, être à l’origine de ces problèmes d’adhérence os/implant. Pourtant, et bien que la 
durée de vie d’une prothèse orthopédique soit, à ce jour, estimée à 15-20 ans, certains patients 
ne rencontreront jamais de problèmes avec leur prothèse, prouvant l’efficacité de ce type de 
dépôt. 
 
 Changer de procédé ? 
 
 Depuis la mise en évidence de ces changements de phases, de nombreux procédés, par 
voie chimique, ont été étudiés afin d’obtenir des dépôts d’hydroxyapatite : l’électrodéposition 
(ECD), l’électrophorèse (EPD), le procédé de trempage-retrait (dip coating), les immersions 
en solutions sursaturées, le procédé chimique en phase vapeur (Chemical Vapor Deposition – 
CVD)… Bien que ces techniques permettent d’obtenir des dépôts d’apatites, des traitements 
thermiques s’avèrent généralement nécessaires pour assurer l’adhésion dépôt/substrat (Figure 
9). Il faut également noter que ces techniques sont souvent difficilement industrialisables car 
il est généralement difficile de répondre aux critères recherchés (épaisseur, temps de 
traitement, quantité de production,…). 
 
 D’autres techniques, par voie sèche, tels que le procédé physique en phase vapeur 
(Physical Vapor Deposition - PVD), le procédé de dépôt assisté par faisceau d’ions (Ion Beam 
Assisted Deposition - IBAD), l’ablation laser (Pulsed Laser Deposition - PLD),… ont 
également été étudiés. Bien que ces techniques permettent d’obtenir une bonne adhésion 
dépôt/substrat (Figure 9), le coût de ces procédés (et donc des dépôts d’hydroxyapatite) et les 
épaisseurs (quelques microns au maximum), ne permettent généralement pas de répondre aux 
demandes industrielles ou médicales pour ce type d’application. 
 
 Plus récemment, de nouveaux procédés ont vu le jour tels le procédé de dépôt aérosol 
(Aerosol Deposition - AD) [Hahn, 2009, 2010 et 2011 ; Kim, 2008], le système de dépôt de 
nano-particule (Nano-Particle Deposition System - NPDS) [Chun, 2011 et 2014] ou le co-
dépôt (Co-blasting) [Tan, 2012]. Ces derniers, bien qu’encore à l’étude, ont permis d’obtenir 
des dépôts d’hydroxyapatite de quelques microns avec des caractéristiques prometteuses 
concernant la biocompatibilité. 




 En ce qui concerne les procédés industriels, ceux de projection thermique ont 
largement été étudiés ces vingt dernières années. Avec les procédés HVOF (High Velocity 
Oxy/Fuel) [Gadow, 2010 ; Haman, 1995 ; Li, 2000 ; Lima, 2005 ; Lugscheider, 1996 ; 
Melero, 2014], l’augmentation de la vitesse des particules (~700 m.s-1) et ainsi de la force 
d’impact des particules sur le substrat permet d’obtenir des dépôts d’hydroxyapatite tout en 
réduisant les températures de projection par rapport à la projection plasma. Bien que les 
températures de projection HVOF soient au-dessus de la température de fusion de 
l’hydroxyapatite, l’effet de décomposition par rapport à la projection plasma s’avère tout de 
même réduit d’après certains auteurs [Gadow, 2010 ; Lugscheider, 1996]. Une torche à 
plasma basse énergie et/ou la projection de poudres d’apatites substituées plus stables 
thermiquement comme la chloroapatite permettent également de réduire les effets de 
décomposition [Demnati, 2011]. D’autres procédés tels que le SPS (Suspension Plasma 
Spraying) [Latka, 2010] ou encore le HVSFS (High Velocity Suspension Flame Spraying) 
[Gadow, 2010 ; Bolleli, 2014 et 2015] sont également à l’étude depuis quelques années. 
 
 
Figure 9. Comparaison des différentes techniques de dépôt [Mohseni, 2014] 
 
 Ces dix dernières années, le procédé de projection dynamique à froid, plus 























), semble devenir un procédé de choix pour la réalisation de dépôts 
d’hydroxyapatite à « basse température » (25-1000°C) [Vilardell, 2015]. 
 
2. La projection dynamique à froid ou Cold Spray 
 
 Le procédé Cold Spray, développé au milieu des années 80 à l’institut Theoretical and 
Applied Mechanics de l’Académie des sciences russes de Novosibirsk, breveté en 1994 a été 
présenté pour la première fois aux Etats-Unis en 1995. En 20 ans, celui-ci a su trouver sa 
place parmi les nombreux procédés de projection thermique que ce soit dans le domaine de 
l’industrie ou de la recherche. Un des principaux avantages de ce procédé est sa température 
de projection : celle-ci est en dessous de la température de fusion du matériau, évitant ainsi 




 Le principe de base du procédé cold spray est d’accélérer un gaz à des vitesses 
supersoniques dans une buse de type « De Laval » c’est-à-dire convergente-divergente 
(Figure 10). La poudre est introduite dans la partie sous pression de la buse et projetée à des 
vitesses supersoniques (1000-1200 m.s
-1
). Au-dessus d’une certaine vitesse, caractéristique de 
chaque couple matériau projeté/substrat et appelée « vitesse critique », les particules forment 
à l’impact, généralement par déformation plastique, un dépôt dense et adhérent.  
 
 Pour chaque matériau, les paramètres de projection les plus critiques sont la 
distribution granulométrique, la pression et la température du gaz [Singh, 2012]. De 
nombreuses études réalisées sur le procédé Cold Spray montrent également que les 
caractéristiques générales des poudres (forme des particules, coulabilité,…) sont primordiales 
pour assurer des dépôts de qualité [Champagne, 2007].  
 






Figure 10. Procédés Cold Spray: a) haute pression (HPCS) et b) basse pression (LPCS) [Villafuerte, 2010] 
 
b. Les études sur l’hydroxyapatite 
 
 Ces dernières années, de nombreuses études sur l’hydroxyapatite ont permis de 
prouver la faisabilité de revêtement par le procédé Cold Spray [Choudhuri, 2009 ; Gardon, 
2014 ; Hasniyati, 2015 ; Lee, 2013 ; Noorakma, 2013 ; Qui, 2013 ; Sanpo, 2009 ; Zhou, 
2012]. Les paramètres étudiés sont synthétisées dans le Tableau 4. Il semble a priori difficile 
de déposer de l’hydroxyapatite pure sur des métaux : un mélange (particules de titane ou 
d’aluminium) semble favoriser l’adhésion des particules d’hydroxyapatite [Choudhuri, 2009 ; 
Gordon, 2014 ; Qui, 2013; Zhou, 2012]. En revanche, des dépôts d’hydroxyapatite ont été 
obtenus sur des alliages de magnésium et de PEEK (polymère). 
 
 L’influence des paramètres de projection Cold Spray sur le dépôt d’hydroxyapatite a, 
d’autre part, été étudiée par des approches numériques [Singh, 2011 et 2013 ; Zhang, 2011] 



























distribution granulométrique de la poudre projetée étaient les paramètres les plus d’influents 
sur la vitesse des particules projetées: 
 augmenter la taille des particules d’HA diminue leur vitesse (ce paramètre a bien plus 
d’influence que la pression du gaz, la température du gaz et la température des 
particules) 
 augmenter la pression et/ou la température du gaz augmente la vitesse des particules 
projetées. 
 
 Il est important de remarquer que toutes ces études ont été réalisées avec des procédés 
Cold Spray utilisant des pressions élevées (High Pressure Cold Spray system – HPCS). 
Aucune étude, à notre connaissance, ne reporte l’utilisation d’un système dit basse pression 
(Low Pressure Cold Spray system – LPCS). Il est à noter également qu’aucune étude ne fait 
état de la projection de poudres d’apatites nanocristallines analogues au minéral osseux. 
 
 




Tableau 4. Etude bibliographique des dépôts d'hydroxyapatite réalisés par Cold Spray 

















Hasniyati et coll. [Hasniyati, 
2015] 
HA Mg Air ambient 10 20-60 / 
Gardon et coll. 
[Gardon, 2014] 
Ti + HA Ti6Al4V N2 ≤ 800 ≤ 40 / / 
Qiu et coll. 
[Qui, 2013] 
Cp-Ti + Cp Al 
Cp-Ti + Cp Al + HA 
Ti He 370 6,9 12,5 1,66 





Air 500-700 10 40 / 
Lee et coll. 
[Lee, 2013] 
HA PEEK Air 200/300/400 7/14/20 30 / 
Zhou et coll. 
[Zhou, 2012] 
Cp-Ti + HA Ti N2 700 35 15 / 




Ti poreux + HA 
Ti N2 400-700 25-38 25 50-400 
Sanpo et coll. 
[Sanpo, 2009] 
HA-Ag (Ag-doped HA) 
+ PEEK 
Glass Air 150-160 11-12 15 50 






Chapitre II :  
Synthèse et caractérisation des poudres 










 Ce chapitre portera sur la synthèse et la caractérisation de poudres ou composés 
pulvérulents d’apatites nanocristallines biomimétiques : les protocoles de synthèse de ces 
apatites et les résultats de caractérisations physico-chimiques qui leur sont associées seront 
détaillés. 
 
I. ELABORATION DES POUDRES 
 
 Dans cette étude, la synthèse des apatites nanocristallines sera réalisée par double 
décomposition en milieu aqueux, à température ambiante et à pH proche du pH 
physiologique. Les protocoles de synthèse décrits dans cette section permettent l’obtention 
d’une apatite nanocristalline biomimétique carbonatée, que nous nommerons « BNAc », et 
d’une apatite nanocristalline biomimétique carbonatée et dopée en argent, que nous 
nommerons « AgBNAc ». 
 Ces apatites sont biomimétiques dans la mesure où elles présentent des 
caractéristiques communes avec les apatites des tissus osseux : 





 substitués aux ions PO4
3-
, 
- Cristaux présentant des dimensions nanométriques et une morphologie en 
plaquettes inhabituelle pour des apatites, 
- Environnements ioniques non-apatitiques correspondant à une couche hydratée de 
surface. 
 
1. Synthèse de l’apatite nanocristalline biomimétique carbonatée 
 
 La synthèse de l’apatite biomimétique nanocristalline carbonatée BNAc nécessite la 
préparation de deux solutions : 
- Solution A : une solution « cationique » de calcium obtenue par dissolution de 
nitrate de calcium Ca(NO3)2 ,4 H2O à la concentration de 0,3 mol.L
-1
 en calcium 
(soit 130,53 g de Ca(NO3)2 ,4 H2O dans 1875 mL d’eau désionisée), 




- Solution B : une solution « anionique » de phosphate et de carbonate obtenue par 
dissolution d’hydrogénophosphate d’ammonium (NH4)2HPO4 à la concentration 
de 0,45 mol.L
-1
 en phosphate (soit 180 g de (NH4)2HPO4 dans 3750 mL d’eau 
désionisée) et dissolution de bicarbonate de sodium NaHCO3 à la concentration de 
0,71 mol.L
-1
 en carbonate (soit 180 g de NaHCO3 dans 3000 mL d’eau désionisée). 
 
 Remarquons que les anions sont en large excès par rapport aux ions calcium (si on se 
réfère à la composition d’une apatite stœchiométrique). Cet excès d’anions permet de 
tamponner la solution mère à un pH voisin du pH physiologique. La solution « cationique » 
(solution A) est versée rapidement dans la solution « anionique » (solution B). La suspension 
obtenue est ensuite agitée durant quelques minutes afin d’assurer l’homogénéité du milieu et 
laissée à maturer pendant 1 jour en solution, à température ambiante sans agitation. Pendant 
toute la synthèse, le pH du milieu est stabilisé à une valeur proche de 7,4. La réaction peut 
être schématisée par l’équation chimique suivante (eq.1): 
 
8 𝐶𝑎2+ + 4 𝑃𝑂4
3− + 𝑥 𝐻𝑃𝑂4
2− + 𝑦 𝐶𝑂3
2− + 𝑧 𝐻2𝑂 →  𝐶𝑎8(𝑃𝑂4)4(𝑥 𝐻𝑃𝑂4, 𝑦 𝐶𝑂3), 𝑧 𝐻2𝑂 (eq.1) 
Avec: x + y = 2 
 
 Le rapport y/x croit avec le temps de maturation choisi comme pour les apatites 
biologiques. La teneur en eau dépend du développement de la couche hydratée mais elle ne 
peut pas être déterminée avec précision. Après 24 h de maturation, la solution est séparée en 
deux parts égales, filtrées sur Büchner et lavées à l’eau désionisée (8 L par Büchner). Le 
produit obtenu est ensuite séché par lyophilisation pendant 3 jours, à une température 
comprise entre -50°C et -80°C, sous une pression inférieure à 0,1 mbar. La poudre lyophilisée 
est récupérée puis stockée au congélateur à -18°C afin de limiter d’éventuelles évolutions.  
 
 Une cinquantaine de synthèses (soit trente-deux jours de synthèse) ont été effectuées 
pour obtenir un lot de poudre suffisant pour cette étude. Ces préparations ont été mélangées 
(après analyses spectroscopiques IRTF et Raman) et ont fourni environ deux kilogrammes 
d’apatite nanocristalline biomimétique carbonatée. Ce mélange a ensuite été tamisé afin 
d’obtenir des poudres de différentes granulométries : 25-32 µm, 32-40 µm, 40-100 µm et 
> 100 µm. 
 




 La Figure 11 reprend de manière schématique le protocole de synthèse de l’apatite 
nanocristalline biomimétique carbonatée BNAc. 
 
 
Figure 11. Représentation schématique du protocole de synthèse d'une apatite nanocristalline biomimétique 
carbonatée BNAc 
 
2. Synthèse de l’apatite nanocristalline biomimétique carbonatée et dopée en 
argent 
 
 La synthèse de l’apatite biomimétique nanocristalline carbonatée et dopée en argent 
AgBNAc a été réalisée par échange ionique de surface sur les apatites précédemment 
obtenues. 
 La méthode consiste à opérer un échange ionique Ag
+↔ Ca2+ en milieu aqueux en 
immergeant la poudre d’apatite dans une solution de nitrate d’argent AgNO3 suivant 




+ 𝐶𝑎2+𝑠𝑜𝑙𝑖𝑑𝑒  ↔  2 𝐴𝑔
+
𝑠𝑜𝑙𝑖𝑑𝑒
+  𝐶𝑎2+𝑠𝑜𝑙𝑢𝑡𝑖𝑜𝑛  (eq.2) 
 
 De telles réactions ont été décrites et étudiées notamment dans le cas d’ions 
bivalents : échange Mg
2+↔Ca2+ ou Sr2+↔Ca2+ [Cazalbou, 2000 ; Drouet, 2008]. A notre 
connaissance, les échanges ioniques de surface Ag
+↔Ca2+ n’ont pas été étudiés dans le cas 
des apatites biomimétiques carbonatées. La principale difficulté de ce type d’échange est 
d’éviter les réactions de déplacement liées à la très faible solubilité du phosphate d’argent 




Ag3PO4 telles qu’on peut les représenter par l’équation chimique suivante dans le cas d’une 
hydroxyapatite stœchiométrique (eq.3): 
 
18 𝐴𝑔+ +  𝐶𝑎10(𝑃𝑂4)6(𝑂𝐻)2 → 6 𝐴𝑔3𝑃𝑂4 + 10 𝐶𝑎
2+ + 2 𝑂𝐻− (eq.3) 
 
 Pour cette raison, nous avons choisi une addition lente d’une solution de nitrate 
d’argent dans une suspension d’apatite afin d’éviter les fortes concentrations d’ions argent et 
de favoriser un échange ionique de surface.  
 Afin de réaliser cet échange, les deux solutions suivantes ont été préparées: 
- une suspension d’apatite nanocristalline biomimétique carbonatée BNAc à une 
concentration massique de 100 g.L
-1
 (soit 500 g dans 5 L d’eau désionisée), 





 en argent (soit 3 g dans 700 mL d’eau 
désionisée). 
 
 Ces solutions sont susceptibles de fournir un taux de dopage en Ag
+
 voisin de 
0,375%m en supposant que l’échange soit complet. 
 La solution en argent est versée goutte à goutte dans la suspension apatitique 
maintenue sous agitation, à température ambiante, pendant 1 h. Lorsque l’addition est 
terminée, la suspension est maintenue durant 1 heure sous agitation. La suspension est ensuite 
séparée en quatre parts égales, filtrées sur Büchner et lavées à l’eau désionisée (6 L par 
Büchner). Comme précédemment, le produit obtenu est ensuite séché par lyophilisation, 
tamisé à différentes granulométries (25-32 µm, 32-40 µm, 40-100 µm et > 100 µm) puis 
stocké au congélateur afin de limiter d’éventuelles évolutions. 
 
 La quantité d’argent à introduire (3,53.10-3 mmol/100 mg d’apatite = 0,4%mol par 
rapport aux cations = 0,375%m) a été déterminée à partir d’études antibactériennes effectuées 
précédemment au laboratoire [Vandecandelaere, 2012 ; Jacquart, 2013]. Il a, en effet, été 
montré que pour des apatites biomimétiques nanocristallines non carbonatées, et bien qu’une 
activité antibactérienne soit dépendante de la nature du microorganisme étudié, qu’une teneur 
initiale en argent comprise entre 0,2%mol et 0,5%mol était nécessaire pour lutter contre les 
principaux micro-organismes impliqués dans les infections post-opératoires tels que 
S. aureus, P. aeruginosa ou S. epidermidis tout en ne possédant qu’une faible cytotoxicité 
envers les cellules humaines (< 0,5%mol) [Vandecandelaere, 2012]. Plus récemment, une étude 




sur de nouveaux substituts osseux injectables, antibactériens et résorbables a montré qu’une 
concentration d’au moins 3,75.10-2%m d’argent en phase solide d’un ciment CaCO3-CaP 
permettrait de prévenir l’adhésion bactérienne et/ou la multiplication des bactéries adhérées 
telles que S. aureus ou S. epidermidis [Jacquart, 2013]. Remarquons que pour les études 
précédemment citées, l’argent a été introduit au sein du réseau apatitiques [Vandecandelaere, 
2012], ou dans le produit (ciment) [Jacquart, 2013] alors que dans notre cas, les ions argent 
sont présents en surface des cristaux d’apatite (couche hydratée).  
 
 La Figure 12 reprend de manière schématique le protocole de synthèse de l’apatite 
nanocristalline biomimétique carbonatée et dopée argent AgBNAc. 
 
 
Figure 12. Représentation schématique du protocole de synthèse d'une apatite nanocristalline biomimétique 
carbonatée et dopée en argent AgBNAc 
 
II. CARACTERISATIONS PHYSICO-CHIMIQUES ET 
MICROSTRUCTURALES DES POUDRES 
 
 Dans cette étude, diverses techniques de caractérisation microstructurale et 
physicochimique complémentaires ont été utilisées : diffraction des rayons X (DRX), 
microscopie électronique à balayage (MEB), tests de coulabilité (test de l’entonnoir et test du 
volume apparent), analyses granulométriques, mesures de surface spécifique (méthode BET), 




techniques de spectroscopies vibrationnelles (IRTF, Raman), dosages chimiques et analyses 
thermogravimétriques. Ces caractérisations ont permis de fournir une « carte d’identité » la 
plus complète possible de la poudre d’apatite nanocristalline biomimétique carbonatée non 
dopée BNAc et de la poudre d’apatite nanocristalline biomimétique carbonatée dopée en 
argent AgBNAc. Cette section détaille toutes ces caractérisations et en présente les résultats 
obtenus pour les deux apatites biomimétiques synthétisées. 
 
1. Diffraction des rayons X (DRX) 
 
 La nature et les paramètres cristallographiques des phases cristallines ont été étudiés 
par diffraction des rayons X (DRX). Les analyses de diffraction ont été réalisées avec un 
diffractomètre Brücker D8 Advance en configuration Bragg-Brentano θ-θ muni d’une 
anticathode en cuivre émettant un faisceau de rayons X suivant les raies Kα1 (λ= 1,54060 Å) 
et Kα2 (λ= 1,54443 Å) et équipé d’un filtre en Nickel. Les diagrammes ont été obtenus sur la 
gamme 2θ 10-90° avec un pas de 0,02° et un temps de 5 secondes par point à 298 K. La 
Figure 13 représente les diffractogrammes des poudres d’apatites biomimétiques carbonatées 
non dopée BNAc et dopée en ions argent AgBNAc ainsi que les diffractogrammes d’un os 
humain (fémur d’un homme de 57 ans) et d’une hydroxyapatite stœchiométrique synthétisée 
au laboratoire et calcinée à 1000°C pendant 15 heures selon la norme ISO 13779-3 :2008E. 
La fiche JCPS de l’hydroxyapatite stœchiométrique n°09-432 a également été ajoutée à ces 
diffractogrammes pour indexation. 
Toutes les raies de diffraction observées pour les poudres synthétisées correspondent à ceux 
d’une apatite (hexagonale, de groupe d’espace P63/m). Aucune trace de phase secondaire 
cristallisée, telle que le phosphate d’argent (Ag3PO4) pour l’apatite dopée AgBNAc, n’a pu 
être détectée.  
 
 La cristallinité de tels échantillons dits « biomimétiques » se révèle être faible comme 
le révèle l’élargissement des raies de diffraction en comparaison avec l’hydroxyapatite 
stœchiométrique, bien cristallisée (Figure 13). Cette faible cristallinité est une des 
caractéristiques du minéral osseux : le diffractogramme de l’os humain analysé (fémur d’un 
homme de 57 ans) présente, en effet, une allure similaire aux diffractogrammes des apatites 
biomimétiques non dopée BNAc et dopée en ions argent AgBNAc comme le révèle la Figure 
13. 




 Remarquons également que le diffractogramme de l’apatite dopée en argent AgBNAc 
est similaire à celui de l’apatite non dopée BNAc : l’incorporation d’argent (dans les 




Figure 13. Diffractogrammes des apatites nanocristallines biomimétiques carbonatées non dopée BNAc et dopée en 
ions argent AgBNAc, d’un os humain (fémur d’un homme de 57 ans), d’une hydroxyapatite stœchiométrique et fiche 
JCPDS n°09-432 de l’hydroxyapatite stœchiométrique 
  
 Etude détaillée des profils de diffraction (profile fitting) 
 
 A l’aide du logiciel Jana2006 et par application de la méthode d’affinement Rietveld, 
des analyses des profils de raies ont permis d’obtenir des informations cristallographiques sur 
les apatites synthétisées. L’hydroxyapatite stœchiométrique (HA) de formule 
Ca10(PO4)6(OH)2 (Z=1 unité formulaire par maille) a été choisie comme structure initiale, en 
prenant en compte les paramètres suivants [JCPDS, 09-432 ; Kay., 1964] : 
 
- Structure cristalline : hexagonale 
- Groupe d’espace : P63/m 
- Paramètres de maille : a = b = 9,418 Å ; c = 6.884 Å ; α = β = 90° ; γ = 120° 





































































 La fonction pseudo-Voigt a été supposée pour décrire la forme des raies de diffraction 
(mélange de contribution gaussienne et lorentzienne, dont les proportions n’ont pas été fixées 
dans notre cas). Le programme prend également en compte un élargissement des raies dû à 
l’anisotropie des particules dans la direction <001>. Pour chaque profile fitting, une ligne de 
base à 5 points a été soustraite (le fond continu a été déterminé manuellement) et les différents 
facteurs d’élargissement des raies ont été affinés dans l’ordre suivant : 
 
Ly  Lx  Lxe  a (= b) et c  Gw  Gu et Gv  orientation préférentielle (March-Dollase) 
(001) 
 
 Ly et Lx sont les facteurs d’élargissement de la contribution lorentzienne liés 
respectivement aux microcontraintes et à la taille des cristallites, par la relation 
suivante (eq.4) : 
𝐻𝐿𝑜𝑟𝑒𝑛𝑡𝑧 =  
𝐿𝑥
cos 𝜃
+ 𝐿𝑦 tan 𝜃  (eq.4) 
 
où HLorentz est la largeur à mi-hauteur de la contribution lorentzienne et θ la 
position de la réflexion considérée 
 
 Lxe est l’élargissement lié à l’anisotropie des particules dans la direction <001> dans la 
contribution lorentzienne 
 Les paramètres a, b, c sont les paramètres de maille 
 Gw, Gv et Gu sont les paramètres de la fonction de Caglioti [Caglioti, 1958] associée à 
la contribution gaussienne (eq.5) : 
𝐻𝐺𝑎𝑢𝑠𝑠
2 =  𝐺𝑢 𝑡𝑎𝑛
2 𝜃 + 𝐺𝑣 tan 𝜃 + 𝐺𝑤 (eq.5) 
 
où HGauss est la largeur à mi-hauteur de la contribution gaussienne et θ la 
position de la réflexion considérée. 
 
 Une orientation préférentielle des plans (00l) inférieur à environ 10% en intensité étant 
souvent observée pour les apatites (texturation induite par l’opérateur durant la 
préparation), le modèle de March-Dollase a été utilisé pour tenir compte de cet effet. 
 




 La Figure 14 représente les profils de diffraction des diagrammes de diffraction des 
apatites biomimétiques synthétisées. 
 
  
Figure 14. Profils de diffraction obtenus pour chacune des poudre d’apatites nanocristallines biomimétiques 
carbonatées a) non dopée BNAc et b) dopée en ions argent AgBNAc 
 
 Les résultats obtenus, présentés dans le Tableau 5, ont permis d’estimer les 
paramètres de maille des apatites synthétisées. 
 
Tableau 5. Paramètres de maille obtenus par profil de diffraction des apatites nanocristallines biomimétiques 













a 9,4536(18) Å 9,4517(10) Å 9,418 Å 
c 6,8879(16) Å 6,8825(8) Å 6,884 Å 
 
 Les résultats obtenus pour les apatites nanocristallines synthétisées indiquent une 
augmentation du paramètre « a » et des valeurs similaires du paramètre « c » en comparaison 
avec la fiche JCPDS 09-432 de l’hydroxyapatite stœchiométrique. Une expansion dans la 
direction perpendiculaire à l’axe c est généralement observée pour de apatites non-
stœchiométriques [Rowles, 1965]. 
 
 A partir de ces paramètres de maille, il est possible de calculer le volume de maille 
cristalline de ces apatites dont la structure est hexagonale, suivant la formule (eq.6) : 
𝑉𝑚𝑎𝑖𝑙𝑙𝑒 =  𝑎









 L’incorporation d’ions argent, pourtant plus gros que les ions calcium (le rayon de 
l’ion argent est égal à 1,26 Å contre 0,99 Å pour celui de l’ion calcium), n’a eu que peu 
d’influence sur les paramètres de maille (Tableau 5) et par conséquent, sur le volume de 
maille (Tableau 6). La faible concentration de ces ions ne permet donc pas d’affirmer qu’ils 
ont pénétré dans la structure. Par ailleurs, le mode d’incorporation choisi favorise une fixation 
initiale de l’argent dans la couche hydratée, et pourrait n’avoir aucun effet sur les paramètres 
cristallographiques des domaines apatitiques. 
 
Tableau 6. Volumes de maille des apatites nanocristallines biomimétiques carbonatées non dopée BNAc et dopée en 
argent AgBNAc et de l’hydroxyapatite stœchiométrique (fiche JCPDS 09-432) 
Volume de maille 
Apatite biomimétique  
non dopée 
BNAc 
Apatite biomimétique  





533,10(19) 532,48(10) 528,8 
 
 A partir des profils de raies obtenus, une estimation des dimensions moyennes des 
cristallites a également pu être obtenue en utilisant la formule de Scherrer [Scherrer, 1918] 
(eq.7) : 
 








 Lhkl est la dimension apparente des cristallites dans la direction perpendiculaire au plan 
hkl (Å) 
 K est la constante de Scherrer (dans ce cas, K = 0.94) 
 λ est la longueur d’onde du rayonnement X (λKα1Cu = 1.54059 Å) 
 θhkl est l’angle de diffraction correspondant à la raie (hkl) considérée 
 βhkl est la largeur à mi-hauteur des raies de diffraction du diagramme expérimental 
(radians) 
 β0 est la largeur à mi-hauteur des raies de diffraction due à la contribution de 
l’appareillage (radians). Cette valeur a été déterminée sur le diagramme d’une 
hydroxyapatite stœchiométrique cristallisée et dont les cristaux sont de taille 
micronique. 
 




 L’analyse de la largeur de la raie (002) permet, par ce modèle, d’estimer la longueur 
des cristallites des apatites selon l’axe (Oz) et celle de la raie (310) permet, quant à elle, 
d’estimer la largeur et l’épaisseur des cristallites (Tableau 7).  
 
 La formule de Scherrer est couramment utilisée pour déterminer les dimensions des 
cristallites de phosphates de calcium en DRX [Bigi, 1997 ; Han, 2009, Kannan, 2008]. Notons 
que par ce modèle, la contribution principale liée au désordre engendré par l’interface des 
particules est considéré comme supérieure aux microcontraintes. Ces microcontraintes 
peuvent, pourtant, être également à l’origine de l’élargissement des raies de diffraction.  
 
 Le modèle de Williamson & Hall [Williamson & Hall, 1953] a ainsi été utilisé à cet 


















 β est la largeur à mi-hauteur corrigée de la raie (hkl) (radians) 
 θhkl est l’angle de diffraction correspondant à la raie (hkl) considérée 
 λ est la longueur d’onde du rayonnement X (λKα1Cu = 1.54059 Å) 
 Lhkl est la taille apparente des cristallites dans la direction perpendiculaire au plan 
(hkl) 
 ηhkl est le paramètre de distorsion dans la direction cristallographique <hkl> 
 βhkl est la largeur à mi-hauteur des raies de diffraction du diagramme expérimental 
(radians) 
 β0 est la largeur à mi-hauteur des raies de diffraction due à la contribution de 
l’appareillage (radians). 
 
 La représentation de βcosθhkl en fonction de sinθhkl permet ainsi de déterminer : 
- la taille apparente des cristallites Lhkl dans la direction perpendiculaire au plan 
(hkl) à partir de la valeur de l’ordonnée à l’origine, 




- la déformation ηhkl du réseau cristallin dans la direction <hkl> considérée à partir 
de la pente de cette droite. 
 
 Le modèle d’Halder & Wagner [Halder & Wagner, 1966] a également été utilisé en 
comparaison au modèle de Williamson & Hall. Ce modèle permet, en effet, d’estimer la 
dimension moyenne apparente des cristallites et le taux de distorsion grâce à la formule 













)2  (eq.10) 
avec: 
𝛽∗ =  
𝛽 𝑐𝑜𝑠 𝜃ℎ𝑘𝑙
𝜆
  (eq.11) 
où : 




)  (eq.12) 
et : 
𝑑∗ =  
2 𝑠𝑖𝑛 𝜃ℎ𝑘𝑙
𝜆
  (eq.13) 
 
 β est la largeur à mi-hauteur corrigée de la raie (hkl) (radians) 
 θhkl est l’angle de diffraction correspondant à la raie (hkl) considérée 
 λ est la longueur d’onde du rayonnement X (λKα1Cu = 1.54059 Å) 
 Lhkl est la taille apparente des cristallites dans la direction perpendiculaire au plan 
(hkl) 
 ηhkl est le paramètre de distorsion dans la direction cristallographique <hkl> 
 βhkl est la largeur à mi-hauteur des raies de diffraction du diagramme expérimental 
(radians) 
 β0 est la largeur à mi-hauteur des raies de diffraction due à la contribution de 
l’appareillage (radians). 
 
 Le tracé de (β*/d*)2 en fonction de β*/(d*)2 définit une droite permettant de déterminer 
les paramètres suivants :  
- la dimension moyenne apparente des cristallites Lhkl dans la direction 
perpendiculaire au plan (hkl), à partir de la pente de cette droite, 




- le taux de distorsion ηhkl dans la direction <hkl> considérée à partir de la valeur de 
l’ordonnée à l’origine. 
 
 Le Tableau 7 résume les valeurs obtenues par l’application des formules de Scherrer, 
de Williamson & Hall et d’Halder & Wagner pour les deux apatites synthétisées dans cette 
étude. 
 
Tableau 7. Dimensions apparentes des cristallites et paramètres de distorsion obtenus par le modèle de Scherrer, de 
Williamson & Hall et d’Halder & Wagner, à partir des résultats de profile fitting obtenus pour l’apatite biomimétique 
non dopée BNAc et l’apatite biomimétique dopée en ions argent AgBNAc 




























η(hk0) 0,0038(2) 0,0096(2) 








η(hk0) 0,0149(2) 0,0209(2) 
 
 Les valeurs obtenues, quel que soit le modèle utilisé, montrent des cristaux de tailles 
nanométriques. L’application du modèle de Williamson & Hall ainsi que celui du modèle 
d’Halder & Wagner fournit néanmoins des valeurs légèrement supérieures à celles obtenues 
avec le modèle de Scherrer. Les résultats obtenus par Williamson & Hall ou Halder & Walder 
découplent les phénomènes d’élargissement des raies dû d’une part à la taille des grains et 
d’autre part aux micro-contraintes. Dans le modèle de Sherrer, l’élargissement des raies est 
attribué quasi exclusivement à la taille des grains et les micro-contraintes sont négligées. 
 




 Un accroissement de la taille des cristallites est observé avec l’incorporation d’argent 
(ici de l’ordre de 21% pour la longueur moyenne déterminée par le modèle de Scherrer, de 
40% par le modèle de Williamson & Hall et de 32% par le modèle d’Halder & Wagner). Cet 
accroissement a également été observé au cours d’une précédente étude sur des apatites non 
carbonatées et dopées en ions argent, bien qu’obtenues par une méthode de précipitation 
différente de la nôtre [Vandecandelaere, 2012]. 
 
 L’application du modèle de Williamson & Hall et celui d’Halder & Wagner mettent 
en évidence, par des valeurs non nulles du paramètre de distorsion « η », l’existence de micro-
contraintes intrinsèques aux nanocristaux d’apatite (désordre cristallin) [Baig, 1999 ; 
Handschin, 1995]. Le caractère lacunaire et/ou substitué des apatites expliquerai(en)t ce 
phénomène [Ben-Nissan, 2014]. Les paramètres de distorsion « η » associés à la direction 
<00l> et <hk0>, évalués pour chacune des apatites synthétisées se révèlent de plus être plus 
importants pour l’apatite dopée (Tableau 7) : les micro-contraintes au sein du réseau de 
l’apatite dopée AgBNAc semblent donc plus importantes. Le rayon de l’ion argent (1,26 Å) 
étant plus important que celui du calcium (0.99 Å), il pourrait éventuellement générer des 
micro-contraintes au sein de l’apatite, toutefois la très faible concentration en argent et sa 
localisation supposée dans la couche hydratée ne permettent pas de lui attribuer avec certitude 
les effets observés. Bien que ces valeurs ne soient pas particulièrement significatives, elles 
pourront par la suite être utilisées à titre comparatif. 
 
2. Observations microscopiques (MEB) 
 
 Des analyses par microscopie électronique à balayage (MEB) ont été réalisées sur les 
poudres afin de déterminer leur morphologie et d’estimer la taille des composés synthétisés 
dans cette étude. 
 Les analyses MEB ont été réalisées sur un appareil MEB FEG Jeol JSM 7100F TTLS 
LV-EDS/EBSD et sur un appareil MEB FEG Jeol JSM 7800F Prime-EDS (Centre de 
MicroCaractérisation Raymond Castaing, Toulouse), sans métallisation des échantillons. La 
Figure 15 présente les résultats obtenus par cette technique (en mode électrons secondaires) 
avec une tension de 5kV sur chacune des apatites lyophilisées, tamisées dans la gamme 25-
32 µm et à différents grossissements : x 250 et x 50 000. 
 






Figure 15. Images en microscopie électronique à balayage d'une apatite nanocristalline biomimétique carbonatée et 
non dopée BNAc : a) x 250 et b) x 50 000 et d'une apatite nanocristalline biomimétique carbonatée et dopée en argent 
AgBNAc : c) x 250 et d) x 50 000 
 
 La Figure 15 a) et c) montre des agglomérats de forme angulaire et hétérogène. La 
présence de petits agglomérats sur ces clichés, inférieur à 25 µm, et bien que les poudres aient 
été tamisées au préalable, prouve le caractère fragile de ces agglomérats. 
 
 Les cristaux d’apatites nanocristallines ont une forte tendance à l’agglomération et il 
est très difficile d’observer des nanocristaux isolés comme le montre la Figure 15 b) et d). 
Cependant, la microscopie confirme le caractère nanométrique des cristaux d’apatites 
nanocristallines obtenues, et bien qu’il soit difficile d’évaluer précisément leurs dimensions à 
partir de ces images MEB, on peut toutefois attester une morphologie relativement homogène 
des nanocristaux, en forme de plaquettes, à l’instar de ce qui a été reporté pour les cristaux 
d’apatite nanocristalline biologique [Landis, 1996].  
 
100 µm










3. Coulabilité, volumes et densités apparents et aptitude au tassement 
 
 La coulabilité d’une poudre est une propriété physique qui se définit par son aptitude 
à s’écouler librement sous forme de particules individuelles et ce, de manière constante et 
régulière. Dans le domaine de la projection thermique, la coulabilité d’une poudre est un 
critère essentiel pour le bon fonctionnement des procédés : la poudre doit être suffisamment 
coulable pour ne pas colmater les systèmes d’injection. 
 
 Le test de l’entonnoir, recommandé par la Pharmacopée Européenne [Pharmacopée 
Européenne 6
e
 édition, 2008], permet de caractériser l’écoulement d’une poudre en mesurant 
son temps d’écoulement à travers un entonnoir : une poudre coulable se caractérise par un 
temps d’écoulement court. Le temps d’écoulement de chacune des poudres synthétisées n’a 
cependant pu être mesuré par ce test, les poudres n’ayant pas pu s’écouler à travers 
l’entonnoir. Les apatites biomimétiques peuvent donc être définies comme non coulables ou 
cohésives selon ce test. Ce comportement dynamique dépend de nombreuses caractéristiques 
et peut très certainement s’expliquer par l’intensité et la nature des forces d’interactions (les 
apatites biomimétiques sont constituées de particules très fines : agglomérats < 50 µm), la 
forme des particules (forme hétérogène et anguleuse), et la rugosité de surface des particules. 
 
 Le test du volume apparent, également recommandé par la Pharmacopée Européenne, 
permet également de caractériser l’écoulement d’une poudre. Ce test consiste à étudier le 
tassement d’une poudre introduite dans une éprouvette graduée et fixée sur une plateforme 
d’un appareil conçu pour donner des à-coups. Par ce test, les volumes apparents avant 
tassement, V0, et après tassement, V10, V500, V1250 et V2500, correspondant respectivement à 0, 
10, 500, 1250 et 2500 à-coups sont mesurés. Différentes données peuvent ensuite être 
calculées à partir de ces données: 
- Les densités apparentes D0, D1250 et D2500 (= m/ Vx (x = 0; 1250 ou 2500)) 
- L’aptitude au tassement (= V10 - V500) : aptitude du lit de poudre à diminuer de 
volume sous l’effet d’une force de tassement. Le réarrangement des particules 
couplé à une diminution des espaces inter-particulaires ainsi qu’une fragmentation 
des agrégats (lorsque la force est importante) expliquent cette diminution. Cette 
mesure permet d’évaluer le comportement d’une poudre dans un distributeur de 




poudre ainsi qu’un système d’injection, utilisés dans le domaine de la projection 
thermique. 
- L’indice de compressibilité (IC = 100*(V0-V2500)/V0) : cet indice permet de définir 
l’écoulement d’une poudre : plus il est faible (< 21 - 25%), meilleur est 
l’écoulement. 
- L’indice de Hausner (IH= V0/V2500) : cet indice permet également de définir 
l’écoulement d’une poudre : plus cet indice est faible (< 1,26 - 1,34), meilleur est 
l’écoulement. Cet indice est redondant avec l’indice de compressibilité. 
 
 Les résultats obtenus pour chacune des gammes granulométriques des poudres 
biomimétiques synthétisées sont résumés dans le Tableau 8. Des différences ont pu être 
observées entre les deux poudres biomimétiques synthétisées: les apatites dopées en argent 
AgBNAc ont, d’une part, des densités apparentes, entre 1,5 et 1,7 fois plus élevées que les 
apatites non dopées BNAc. D’autre part, leur aptitude au tassement ainsi que leur coulabilité 
semblent plus favorables que celles de l’apatite non dopée BNAc : les indices de 
compressibilité Ic et les indices d’Hausner Ih étant inférieurs à ceux de l’apatite non dopée 
BNAc. 
 Ces indices, comme évoqué plus tôt, permettent de caractériser l’écoulement d’une 
poudre : plus ces indices sont faibles, meilleur est l’écoulement. Pour chacune des poudres 
d’apatites biomimétiques synthétisées (Tableau 8) et selon la Pharmacopée Européenne, leurs 
coulabilités sont qualifiées de médiocre (AgBNAc 32-40 µm), très médiocre (BNAc 32-
40 µm et AgBNAc 25-32 µm) à extrêmement médiocre (BNAc 25-32 µm), confirmant les 
observations faites par le test de l’entonnoir. Ces apatites possèdent toutefois une très 
mauvaise aptitude au tassement (>> 20 mL) selon la Pharmacopée Européenne. Ce résultat 
peut se traduire comme un réel avantage dans le domaine de la projection thermique dans la 
mesure où on peut s’attendre à peu de colmatage dans les systèmes de distribution et 









Tableau 8. Volumes apparents, Densités apparentes, Aptitudes au tassement, Indice de compressibilité et Indice de Hausner des apatites nanocristallines biomimétiques carbonatées 



















V0= 520 ± 8 
V1250= 344 ± 4 
V2500= 320 ± 4 
D0= 0,192 ± 0,004 
D1250= 0,291 ± 0,005 
D2500= 0,313 ± 0,005 
96 ± 8 38 ± 2 1,63 ± 0,05 
32-40 µm 
V0= 488 ± 4 
V1250= 317 ± 5 
V2500= 312 ± 4 
D0= 0,205 ± 0,002 
D1250= 0,315 ± 0,006 
D2500= 0,321 ± 0,005 
113 ± 8 36 ± 1 1,56 ± 0,03 
Apatite 
biomimétique 




V0= 317 ± 5 
V1250= 219 ± 6 
V2500= 216 ± 6 
D0= 0,315 ± 0,006 
D1250= 0,457 ± 0,014 
D2500= 0,463 ± 0,015 
75 ± 8 32 ± 3 1,47 ± 0,06 
32-40 µm 
V0= 264 ± 8 
V1250= 188 ± 4 
V2500= 184 ± 4 
D0= 0,379 ± 0,013 
D1250= 0,532 ± 0,013 
D2500= 0,543 ± 0,014 






V0= 94 ± 2  
V1250= 77 ± 1 
V2500= 77 ± 1 
D0= 1,06 ± 0,02 
D1250= 1,3 ± 0,02 
D2500= 1,3 ± 0,07 
10 ± 3 16 ± 4 1,19 ± 0,04  
50-80 µm 
(T87-5080) 
V0= 91 ± 2 
V1250= 78 ± 1 
V2500= 78 ± 1 
D0= 1,10 ± 0,03 
D1250= 1,28 ± 0,02 
D2500= 1,28 ± 0,02 
7 ± 3 15 ± 4 1,17 ± 0,04  




 Les différences observées entre l’apatite non dopée BNAc et l’apatite dopée AgBNAc 
pourraient s’expliquer par un changement de composition lors de l’étape d’échange ionique : 
la maturation supplémentaire de l’apatite (~ 2 h) et/ou la présence d’ions argent et/ou la perte 
d’ions présents dans la couche hydratée et/ou sa restructuration liée à l’échange pourrai(en)t 
avoir une influence sur la coulabilité. Une teneur en eau résiduelle différente entre ces deux 
poudres biomimétiques pourrait également expliquer ces différences. 
 
 Les hydroxyapatites stœchiométriques (poudres commerciales Teknimed, (T87-3050 
et T87-5080) possèdent, quant à elles, des densités apparentes entre 2,6 et 4,3 fois plus 
élevées que les apatites biomimétiques synthétisées. Elles possèdent des coulabilités 
qualifiées d’assez bonnes (HA 30-50 µm) à bonnes (HA 50-80 µm) selon la Pharmacopée 
Européenne (Tableau 8). Ces apatites stœchiométriques possèdent toutefois de très bonnes 
aptitudes au tassement (< 20 mL), un désavantage dans le domaine de la projection thermique 
(risque de colmatage). 
 
 Une différence peut également être observée entre deux poudres de même nature et de 
granulométrie différente : une augmentation de la densité apparente et une diminution de 
l’indice de compressibilité et de l’indice de Hausner (= amélioration de la coulabilité) sont 
observées lorsque la taille des particules augmente.  
 
 Au regard de ces résultats (diminution de la coulabilité lorsque la distribution 
granulométrique diminue), on peut s’attendre à des difficultés d’injection de ces poudres dans 
le procédé Cold Spray : le risque majeur serait le colmatage des systèmes d’injection. 
L’introduction de la poudre et la granulométrie de la poudre seront donc des points cruciaux 




 Les apatites synthétisées ont été analysées par granulométrie laser en dispersion 
gazeuse avec un appareil Malvern MS3000 (Laboratoire Génie Chimique, Toulouse) après 
différents tamisages (25-32 µm et 32-40 µm). L’influence de la pression de l’appareil sur la 
taille des particules a été étudiée. 
 




 La Figure 16 montre des distributions bimodales pour chacune des poudres 
synthétisées et tamisées. Les résultats granulométriques sont détaillés dans le Tableau 9. On 
constate que la pression a une influence sur les résultats obtenus : lorsque la pression 
augmente, la taille des particules diminue. On constate toutefois peu de différence entre 3 et 4 
bars. Cette étude montre le caractère fragile des agglomérats : ces derniers se brisent 
facilement lors de l’aspiration de la poudre dans le système quelle que soit la pression utilisée. 
Ces résultats permettent de faire des suppositions quant au comportement de ces poudres lors 
de leur injection et de leur projection par le procédé Cold Spray. Ce procédé de projection 
fonctionne, en effet, à des pressions comprises entre 5 et 10 bars pour un système dit basse 






Figure 16. Distribution granulométrique des apatites nanocristallines biomimétiques carbonatées a) non dopée et 
tamisée entre 25 et 32 µm (Poudre BNAc 25- 32 µm); b) non dopée et tamisée entre 32 et 40 µm (Poudre BNAc 32-
40µm) ; c) dopée en ions argent et tamisée entre 25 et 32 µm (Poudre AgBNAc 25-32 µm) 
 
 On peut également supposer que la taille moyenne des particules projetées pour un 
système dit basse pression (proche des pressions étudiées) et quelle que soit la poudre utilisée, 
                                                 
7
 http://dycomet.co.uk (date de la dernière consultation 15/06/2015) 
 http://www.impact-innovations.com (date de la dernière consultation 15/06/2015) 
 http://www.coldspraying.info (date de la dernière consultation 15/06/2015) 
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sera de l’ordre de 10 à 15 µm. Cette aptitude qu’ont ces particules à se fragmenter aussi 
facilement pourra avoir une influence sur la vitesse des particules projetées et le rendement de 
dépôt [Helfritch, 2008]. 
 
Tableau 9. Résultats granulométriques des apatites nanocristallines biomimétiques carbonatées non dopée BNAc 












0,1 4,10 19,2 39,8 
0,5 3,00 16,2 34,2 
1,5 2,16 12,7 30,1 
3 1,86 10,8 27,3 
4 1,78 10,4 27,8 
BNAc 
32-40 µm 
0,1 5,53 28,3 56,2 
0,5 4,00 24,4 56,0 
1,5 2,52 17,8 42,1 
3 2,12 15,0 44,9 
4 2,07 15,0 45,1 
AgBNAc 
25-32 µm 
0,1 4,28 19,4 69,3 
0,5 3,28 18,1 72,9 
1,5 2,20 15,0 63,1 
3 1,78 12,9 59,9 
4 1,67 12,2 45,9 
 
5. Surface spécifique 
 
 La surface spécifique des poudres (surface totale par unité de masse) a été déterminée 
par la méthode BET (Brunauer-Emmette-Teller) [Brunauer, 1938] avec un appareil 
Quantachrome mono point.  
 Des cycles d’adsorption-désorption ont été réalisés grâce à la circulation d’un 
mélange gazeux hélium/azote sur deux poudres d’apatite carbonatée non dopée BNAc de 
granulométries 25-32 µm et 32-40 µm, une poudre d’apatite carbonatée et dopée en argent 
AgBNAc de granulométrie 25-32 µm et deux poudres d’hydroxyapatite HA commerciales 
(calcinées) de granulométries 30-50 µm (T87-3050) et 50-80 µm (T87-5080). Les résultats 
obtenus sont présentés dans le Tableau 10. Les surfaces spécifiques des poudres 
nanocristallines synthétisées sont comprises entre 155 et 200 m
2
/g, bien supérieures à celles 








Tableau 10. Surfaces spécifiques des poudres d'apatites nanocristallines biomimétiques carbonatées non dopées BNAc 




Apatite biomimétique non 
dopée 
BNAc 
Apatite biomimétique dopée 





198 ± 13 
(25-32 µm) 
171 ± 8 
(32-40 µm) 
155 ± 22 
(25-32 µm) 
1,7 ± 0,1 
(30-50 µm) 
1,4 ± 0,1 
(50-80µm) 
 
 Une différence entre la poudre dopée en argent et la poudre non dopée, pour une 
même granulométrie, peut être constatée. Cette perte de surface spécifique (22%) pourrait 
s’expliquer par un état d’agglomération plus important pour la poudre dopée, empêchant 
l’azote d’atteindre toutes les surfaces en contact (il a été montré précédemment que l’apatite 
dopée avait une densité ainsi qu’une aptitude au tassement supérieure à l’apatite non dopée, ce 
qui pourrait conforter cette hypothèse). Une altération de la couche hydratée présente en 
surface des nanocristaux lors des différentes étapes du dopage pourrait également être 
évoquée. 
 
 On constate également que la surface spécifique d’une apatite dépend de sa 
granulométrie : plus la poudre est fine, plus sa surface spécifique est élevée comme on peut le 
constater pour les poudres d’apatites biomimétiques non dopées BNAc et les hydroxyapatites 
stœchiométriques commerciales HA (Tableau 10). 
 
 D’après l’étude vue précédemment, sous l’effet de la pression du procédé Cold Spray, 
on peut fortement supposer, lors de la projection, un phénomène de rupture des agglomérats. 
Au vu des résultats obtenus dans cette sous-section, on peut donc supposer une augmentation 
de la surface spécifique, et donc potentiellement, de la réactivité de surface des particules 
projetées. 
 
6. Spectroscopies vibrationnelles 
 
 Les techniques de spectroscopies vibrationnelles appliquées aux solides sont des outils 
de caractérisation particulièrement utiles en chimie des phosphates de calcium : différents 
groupements phosphates, carbonates et hydroxyles peuvent être étudiés. Une part importante 
de ce travail est fondée sur des résultats obtenus par spectroscopie infrarouge. Des analyses 
par spectroscopie Raman ont également été menées. 




a. Spectroscopie vibrationnelle IRTF 
 
 La spectroscopie infrarouge à transformée de Fourier (IRTF) a permis d’apporter des 
informations sur les environnements chimiques des groupements présents dans les apatites 
d’après les modalités de vibrations des liaisons interatomiques qui les composent et qui 
absorbent dans le domaine de l’infrarouge. De nombreux travaux sur les phosphates de 
calcium d’origine synthétique et naturelle ont permis d’identifier ces différents groupements 
[Boskey, 2005; Eanes, 1977; Montel, 1980; Paschalis, 1997; Rey, 1989, 1990 et 1991]. 
 
 Un spectromètre infrarouge à transformée de Fourier (IRTF) Nicolet 5700 a permis 
d’analyser ces environnements présents dans les apatites biomimétiques synthétisées. Les 
acquisitions ont été effectuées dans une gamme spectrale comprise entre 4000 et 400 cm
-1
, 
avec une résolution de 4 cm
-1
, en dispersant des échantillons solides (sous forme de poudre) 
dans des pastilles de bromure de potassium (KBr). Les spectres ont été acquis avec une 
absorption maximale de 0,9 ± 0,2. La Figure 17 montre les spectres obtenus en transmission 
de l’apatite nanocristalline biomimétique carbonatée non dopée BNAc, de l’apatite 
nanocristalline biomimétique carbonatée et dopée en argent AgBNAc en comparaison avec le 
spectre d’un os humain (os d’une femme de 87 ans) et celui d’une hydroxyapatite 
stœchiométrique HA synthétisée au laboratoire (calcinée pendant 15 h à 1000°C selon la 
norme ISO 13779-3 :2008E). 
 
 Comme illustré sur la Figure 17, les bandes d’absorption infrarouge caractéristiques 
des groupements appartenant à la structure de l’apatite, qu’elle soit d’origine naturelle (os 








2-). L’attribution de ces bandes de vibration est détaillée 
dans le Tableau 11. Il faut noter que la présence d’ions phosphate avec différents types 
d’environnements (apatitique et non apatitique) peuvent affecter les modes de vibration 
[Trombe, 1973]. 
 





Figure 17. Spectres d'absorption infrarouge de l’apatite nanocristalline biomimétique carbonatée non dopée BNAc, de 
l’apatite nanocristalline biomimétique carbonatée et dopée en ions argent AgBNAc, d’un os humain (os d’une femme 
de 87 ans) et d’une hydroxyapatite stœchiométrique synthétisée et calcinée selon la norme ISO 13779-3-08 
 
 Les spectres infrarouges des apatites nanocristallines synthétisées (BNAc et AgBNAc) 
sont moins bien résolus que le spectre de l’hydroxyapatite stœchiométrique (HA). Cette 
diminution est reliée à une cristallinité plus faible de ces apatites par rapport à l’HA, en 
accord avec les résultats de la section II.a. Il est également intéressant de noter que les bandes 
attribuées aux ions hydroxyde OH
-
 purement apatitiques sont clairement visibles sur le spectre 
de l’hydroxyapatite mais peu visibles sur les spectres des apatites nanocristallines synthétisées 
(BNAc et AgBNAc). C’est une caractéristique de ces apatites dites non stœchiométriques et 
lacunaires en sites anioniques monovalents, en raison de la substitution des ions phosphate 
PO4
3-
 par des ions bivalents (hydrogénophosphate HPO4
2-
 et carbonate CO3
2-
). Le déficit de 
charge négative provoqué par ces substitutions est compensé généralement par la formation 
de lacunes des plus petits ions de la structure (une lacune Ca
2+
 et une lacune OH
-
 pour chaque 
ion phosphate PO4
3-
 substitué), qui ne mettent pas en péril sa stabilité. 
 






























Amides & HOH & u3(CO3) 
uL(OH)




Tableau 11. Attribution, type de vibration et positions des bandes IRTF dans le domaine 4000-400 cm-1 pour des 
composés apatitiques naturels (os humain) et synthétiques (apatites nanocristallines biomimétiques et hydroxyapatite 


















1045 et 1090  
 
1030 et 1081 
 

















563 et 601-603 
 




























    
ν3 (CO3
2-) : Elongation CO3    
Type B + non 
apatitique 
 1415 1416-1422 / 
Type A +B  1450-1475 1450-1475  
Non apatitique   1500  
Type A  1540 1540-1545  
ν2 (CO3
2-) : Vibration hors 
du plan CO3 
871-878 866-878  
OH- apatitiques     
νL (OH
-)  Libration 630-632 620-635 632-633 
νS (OH




    
Amide I, II et 
III 
 1655, 1545 et 
1240 
/ / 
δ CH2/CH3 Cisaillement 1500-1400   
Hydroxyproline Vibration C-O 815-630   
Autres :     
C-H Elongation 2915 et 2850   




 Les spectres des apatites nanocristallines et celui du minéral osseux sont complexes 
par rapport à celui de l’hydroxyapatite stœchiométrique : des bandes de vibration dans les 
domaines ν3 (PO4), ν4 (PO4), ν2 (CO3) et ν3 (CO3) viennent s’ajouter à celles des groupements 




apatitiques. Ces bandes ont été attribuées à des environnements chimiques non apatitiques de 




 et hydrogénophosphates 
HPO4
2-
 associés à ces bandes, sont présents dans la couche hydratée, en surface des 
nanocristaux [Rey, 1989, 1990 et 1991]. Ces bandes sont relativement larges et visibles sous 
forme d’épaulements. Un post-traitement des spectres s’avère ainsi nécessaire afin d’explorer 
davantage les données spectrales des apatites nanocristallines synthétisées. Deux méthodes 
ont été développées au laboratoire : une méthode permettant un accroissement de la résolution 
spectrale, la self-déconvolution [Rey, 1990 et 1991], principalement utilisée pour étudier le 
domaine spectral très complexe de la bande ν3ν1 (PO4), et le curve fitting (ou décomposition 
spectrale) qui est quant à lui utilisé pour analyser plus finement les domaines spectraux 
ν4ν2 (PO4) [Cazalbou, 2004 ; Rey, 2007 ; Vandecandelaere, 2012], ν2 (CO3) [Rey, 1989 ; 
Eichert, 2009 ; Martinet, 2011] ou encore ν3ν1 (PO4). [Lebon, 2008]. 
 
 La couche hydratée 
 
 Comme évoqué précédemment, une couche phosphocalcique non-apatitique recouvre 





 et hydrogénophosphate HPO4
2-
. Les ions carbonate CO3
2-
 de 
cette couche hydratée sont détectables en tant que contributions dans le domaine ν2 (CO3) vers 
866-878 cm
-1
, dans le domaine ν3 (CO3) vers 1415-1568 cm
-1
 et les ions phosphate PO4
3-
 sont 
quant à eux visibles sous forme d’épaulements dans les domaines ν3ν1 (PO4) et ν4ν2 (PO4), 
respectivement vers 1110 et 617 cm
-1
 sur des spectres d’apatites nanocristallines. Concernant 
les ions hydrogénophosphate HPO4
2-, ils ne peuvent qu’être quantifiés qu’en procédant à une 
décomposition spectrale du domaine ν4ν2 (PO4). Pour cette raison, la décomposition de ce 
domaine (800-425 cm
-1
) a été privilégiée pour cette étude. 
 
 De précédentes études sur les phosphates de calcium et plus particulièrement sur les 
apatites nanocristallines biomimétiques [Cazalbou, 2004 ; Rey, 1990] ont permis de 
positionner les différentes bandes appartenant à ce domaine spectral : pour les sites 
apatitiques, une bande d’absorption est attribuée aux ions hydroxyde OH- (~631 cm-1) ainsi 
que cinq bandes d’absorption attribuées aux ions phosphate PO4
3-
 (ν2 (PO4) et ν4 (PO4)) et une 




) ; pour les 
sites non apatitiques, une bande de faible intensité à 617 cm
-1
 est attribuée aux ions phosphate 
PO4
3-
 et une bande, plus intense, est attribuée aux ions hydrogénophosphate HPO4
2-
  






). Une bande correspondant au mode de vibration de l’eau, attribuée à la présence 
de molécules d’eau restées après la lyophilisation est également observée à 670 cm-1. Le 





 Des décompositions spectrales ont été réalisées à partir des résultats IRTF obtenus 
dans le domaine spectral 800-425 cm
-1, à l’aide du logiciel ORIGIN®8.6. Après soustraction 
d’une ligne de base linéaire (aux minima d’absorption de part et d’autre du massif), une 
décomposition en dix bandes a été choisie dont les positions sont détaillées dans le Tableau 
12, en les considérant de forme lorentzienne ou pseudo-voigt. Etant donné la largeur 
importante de ces bandes dans le cas des apatites nanocristallines, différentes solutions 
mathématiques peuvent être trouvées par le logiciel. Nous avons donc choisi de fixer certains 
paramètres (position et largeur à mi-hauteur) de certaines bandes d’absorption pour 
commencer l’analyse : l’idée étant d’en fixer le moins possible au départ puis de libérer ces 
paramètres entre chaque série d’itérations.  
 


















465 Libre Fixée à 5 
Lorentzienne 















560 Libre Libre 
575 Libre Libre 










631 Libre Libre 
H2O 670 Libre Libre Pseudo-Voigt 
 
 Le Tableau 12 indique les paramètres initiaux entrés dans le logiciel pour la 
décomposition du domaine spectral des apatites biomimétiques. Dans le cas d’une 
hydroxyapatite stœchiométrique HA calcinée, ce modèle mathématique a été simplifié en six 
bandes relatives aux ions ayant un environnement apatitique : cinq bandes correspondant aux 




modes de vibration des ions phosphate PO4
3-
 (deux pour le mode ν2 (PO4) et trois pour le 
mode ν4 (PO4)) et une bande attribuée au mode de vibration νL (OH). 
 
 Les décompositions spectrales (Figure 18) de l’apatite non dopée BNAc, de l’apatite 
dopée en argent AgBNAc et d’une hydroxyapatite stœchiométrique HA synthétisées au 




Une moyenne a été réalisée à partir de trois décompositions spectrales sur trois acquisitions 
effectuées pour chaque composé, le placement de la ligne de base entraînant généralement 
une variation des résultats obtenus. Le Tableau 13 résume les positions finales obtenues pour 
chaque composé étudié. Des déplacements peuvent être observés entre l’apatite non dopée 
BNAc et l’apatite dopée AgBNAc, en particulier sur les positions des ions 
hydrogénophosphate HPO4
2-
 (apatitiques et non apatitiques). Des altérations de composition 
chimique liées au traitement d’incorporation de l’argent pourraient être responsables des 
modifications spectrales observées entre l’apatite biomimétique non dopée BNAc et l’apatite 











Figure 18. Décompositions spectrales dans le domaine 800-425 cm-1 : a) de l’apatite nanocristalline biomimétique 
carbonatée non dopée BNAc ;b) de l’apatite nanocristalline biomimétique carbonatée et dopée en ions argent 
AgBNAc ; c) d’une hydroxyapatite stœchiométrique HA calcinée 








































































































Tableau 13. Positions finales obtenues après décomposition spectrale des apatites nanocristallines biomimétiques 


















464,5 ± 0,7 465,0 ± 2,8 464,0 ± 0,5 





530,4 ± 0,5 533,2 ± 1,2 / 
HPO4
2-




561,6 ± 0,1 562,3 ± 0,1 567,0 ± 0,4 
576,2 ± 0,1 574,5 ± 0,2 574,5 ± 0,2 
604,1 ± 0,1 603,8 ± 0,1 601,8 ± 0,1 
PO4
3-
 non-apatitique 617 (fixé) 617 (fixé) / 
νL OH
-
 apatitique 635,5 ± 0,4 636,3 ± 0,1 632,6 ± 0,1 
H2O 666,6 ± 2,6 665,7 ± 2,0 / 
 
 Des comparaisons des largeurs à mi-hauteurs (FWHM) (Tableau 14) ont également été 
effectuées. Elles permettent de conforter l’hypothèse des altérations de composition chimique 
entre les deux poudres synthétisées, des variations de la largeur à mi-hauteur sont, en effet, 
observées quelle que soit la nature de l’ion. 
 
Tableau 14. FWHM finales obtenues après décomposition spectrale des apatites nanocristallines biomimétiques 
carbonatées non dopée BNAc et dopée en argent AgBNAc 




Apatite biomimétique non 
dopée 
BNAc 
Apatite biomimétique dopée 





17,7 ± 0,5 19,4 ± 3,8 
10,2 ± 0,1 10,7 ± 2,0 
HPO4
2-
 non-apatitique 38,4 ± 0,5 42,8 ± 2,2 
HPO4
2-




22,1 ± 0,3 18,5 ± 0,4 
29,3 ± 0,1 26,7 ± 0,3 
22,4 ± 0,1 19,2 ± 0,2 
PO4
3-
 non-apatitique 23,4 ± 0,4 22,6 ± 0,2 
νL OH
-
 apatitique 27,1 ± 1,4 31,1 ± 0,1 
H2O 98,5 ± 3,1 78,5 ± 10,4 
 
 Afin de suivre et de comparer l’évolution des teneurs en espèces ioniques d’intérêts 
(groupements non apatitiques et apatitiques), une évaluation semi-quantitative a été réalisée à 
partir des rapports d’intensités intégrées (aires) des bandes d’absorption spécifiques, par 
rapport à la totalité de l’intensité des bandes attribuées aux phosphates : 
 

















  (eq.14) 
 
- Rapport des intensités intégrées des ions HPO4
2-

















- Rapport des intensités intégrées des ions HPO4
2-















  (eq.16) 
 
- Rapport des intensités intégrées des ions PO4
3-

















- Rapport des intensités intégrées des ions PO4
3-















  (eq.18) 
 
(ap = en sites apatitiques et non-ap = en sites non-apatitiques) 
 
 Il faut noter que ces rapports d’aires ne permettent pas de déterminer des proportions 
d’ions minéraux dans chaque environnement : bien que l’intensité intégrée d’une bande 
infrarouge soit proportionnelle à la quantité d’ions qui l’ont générée, les coefficients 
d’extinction moléculaire (les facteurs de proportionnalité) liés à ces bandes peuvent varier. 
Les valeurs reportées dans cette étude servent ainsi de moyen de comparaison. La Figure 19 
représente les teneurs relatives calculées après décompositions pour chacune des apatites 
synthétisées. Les teneurs relatives en ions hydroxyde OH
-
 apatitiques et en ions phosphate 






 apatitiques d’une hydroxyapatite stœchiométrique ont également été 




Figure 19. Teneurs relatives (rapports d'intensités intégrées) obtenues après décompositions du domaine 800-425 cm-1 
a) des apatites nanocristallines biomimétiques carbonatées non dopée BNAc et dopée en ions argent AgBNAc et d’une 
hydroxyapatite stœchiométrique HA ; b) zoom sur les faibles teneurs des apatites nanocristallines biomimétiques 
carbonatées non dopée BNAc et dopée en ions argent AgBNAc 
 
 Les teneurs relatives en ions hydroxyde OH
-
 des apatites biomimétiques BNAc et 
AgBNAc sont plus faibles que celle de l’hydroxyapatite stœchiométrique HA, d’un facteur 
compris entre 6 et 32 (Figure 19). Comme évoqué plus tôt, c’est une caractéristique de ces 
apatites dites non stœchiométriques. Ces lacunes OH- résultent de la substitution des ions 
phosphate PO4
3-
 par des ions hydrogénophosphate HPO4
2-
 et carbonate CO3
2-
 dans les 
domaines apatitiques. 
 
 Des différences sont également observées entre les teneurs relatives de l’apatite non 
dopée BNAc et l’apatite dopée en ions argent AgBNAc : une augmentation de la teneur en 
ions hydroxyde OH
-
et en ions hydrogénophosphate HPO4
2-
 présents dans la couche hydratée 
(non apatitiques) et une diminution des teneurs en ions phosphates (apatitiques et non 
apatitiques) sont constatées (Figure 19). Un phénomène d’hydrolyse interne [Heughebaert, 
1982] pendant l’étape d’échange ionique permettrait d’expliquer ces différences suivant 
l’équation (eq.19) : 
 
𝐻2𝑂 + 𝑃𝑂4














































































 Les ions carbonate 
 
 La spectroscopie infrarouge IRTF est une technique particulièrement adéquate pour 
quantifier les ions carbonate des apatites biomimétiques : les ions carbonate CO3
2-
 présentent 
une réponse vibrationnelle clairement identifiable dans le domaine 1550-1350 cm
-1
 (ν3 (CO3)) 
et 874-870 cm
-1
 (ν2 (CO3)). Cette technique présente également l’avantage d’utiliser une 
faible quantité de poudre. 
 
 Quantification indirecte des ions carbonate totaux 
 
 La méthodologie, proposée par Anne Grunenwald [Grunenwald, 2014] pour quantifier 
les ions carbonate totaux des apatites biomimétiques est fondée sur l’analyse des bandes 
ν3 (CO3) et ν1ν3 (PO4). Le pourcentage massique en ions carbonate est calculé suivant la 
relation suivante (eq.20) : 
 
%𝑚 𝐶𝑂3 = 28,62 ∗ 𝑟C/P +  0,0843 (eq.20) 
 
rC/P étant le rapport de l’aire des carbonates sur l’aire des phosphates. 
 Il faut noter que cette méthode a été validée grâce au dosage par coulométrie 
d’échantillons synthétiques contenant entre 3 et 7%m d’ions carbonate et une excellente 
corrélation a été observée (R
2
 = 0,985). Cette méthode considère que les bandes de tous les 
différents types d’ions carbonate correspondent au même coefficient d’extinction moléculaire, 
ce qui n’est pas avéré, et cette approximation n’est en toute rigueur valide que si les différents 
types d’ions carbonate sont dans des rapports variant peu. Nous avons cependant utilisé cette 
méthode puisque nos apatites sont proches de celles d’Anne Grunenwald.  
 
 L’apatite biomimétique non dopée BNAc contient 4,1 ± 0,2%m d’ions carbonate et 
l’apatite biomimétique dopée en ions argent AgBNAc contient quant à elle, 2,7 ± 0,3%m 
d’ions carbonate en utilisant ce modèle. Ces résultats sont en accord avec des dosages 
effectués par coulométrie : 3,7 ± 0,8%m pour l’apatite biomimétique non dopée BNAc et 
2,4 ± 1%m pour l’apatite biomimétique dopée AgBNAc. Une perte en ions carbonate est donc 
observée quelle que soit la méthode de dosage utilisée : l’échange ionique Ag+↔Ca2+ et/ou la 
remise en suspension de l’apatite, dans une solution aqueuse, induisant une ré-équilibration et 
une maturation pourrai(en)t être à l’origine de cette perte. Pour vérifier cette dernière 




hypothèse, une apatite biomimétique non dopée BNAc a été mise en suspension dans les 
mêmes conditions que l’échange ionique (température, temps de diffusion,…) et aucune perte 
en ions carbonate n’a été observée (4,1 ± 0,2%m). L’addition de nitrate d’argent semble donc 
être le seul élément pouvant expliquer cette perte en ions carbonate.  
 
 Cette méthode simple et rapide permet de quantifier les ions carbonate totaux 
d’apatites biomimétiques mais ne permet pas, toutefois, d’en distinguer les différents types. 
 
 Evolution des différents types d’ions carbonate 
 
 Les apatites carbonatées de synthèse contiennent trois types d’ions carbonate : 
- les ions carbonate de type A : ceux-ci se substituent aux ions hydroxyde OH- 
apatitiques,  




- les ions carbonate de type « non apatitiques » ou « labiles » : ces ions sont présents 
dans la couche hydratée. 
 
 Le Tableau 15 regroupe les positions des bandes de vibration infrarouge des ions 
carbonate des apatites carbonatées de synthèse de la littérature. Il faut remarquer que les 
bandes d’absorptions correspondant aux domaines ν1 (CO3) et ν4 (CO3) sont difficilement 
observables. La première est masquée par la bande d’absorption des ions phosphate ν3 (PO4) ; 
la seconde est très peu intense dans les ions carbonate en général et les apatites en particulier 
en raison d’un phénomène de résonance de Fermi entre les bandes ν4 (CO3) et ν3 (CO3) [El 
Feki, 1991]. 
 
Tableau 15. Positions des bandes d'absorption IRTF identifiés dans les apatites nanocristallines de synthèse [Barralet, 
1995 ; Eichert, 2009 ; Elliot, 1994 ; El Feki, 1991 ; Rey, 1989 ; Vignoles 1973] 
 Types d’ions carbonate   ν1 (CO3)   ν2 (CO3)  ν3 (CO3) ν4 (CO3) 
CO3
2-














 de type B 957 871-873 
 1412-1420
ab 







 692, 716-718  
CO3
2-
 labiles / 866 
1412-1420
ab 










a= apatite de synthèse contenant seulement des ions carbonate de type A 
b= apatite de synthèse contenant seulement des ions carbonate de type B 
ab= apatite de synthèse contenant seulement des ions carbonate de type A et B 
 
 Les bandes ν2 (CO3) et ν3 (CO3) des ions carbonate (Figure 17) sont particulièrement 
intéressantes car elles sont d’une part, clairement identifiables et leur combinaison « profil et 
position des bandes » renseigne, d’autre part, sur les différents types d’ions carbonate (A, B et 
labiles). A notre connaissance, aucune méthode de décomposition de la bande ν3 (CO3) dans 
des apatites biomimétiques nanocristallines, n’a été publiée à ce jour. Des différences 
majeures ayant été observées sur la bande de vibration ν3 (CO3) des ions carbonate, une 
première approche de décomposition a donc été recherchée. 
 
 Pour cette nouvelle méthode de décomposition, nous avons fait le choix de 
décomposer la bande de vibration ν3 (CO3) des ions carbonate ainsi que la bande de l’eau 
juxtaposée à l’aide d’un solveur excel. Les bandes de vibration des ions carbonate pouvant, en 
théorie, être modélisées pour chaque type d’ions par deux pseudo-voigt symétriques, les 
bandes des ions carbonate de type B (1412-1420 cm
-1
) ainsi que celles des ions carbonate de 
type A (1545-1550 cm
-1
) étant fiables, les paramètres présentés dans le Tableau 16 permettent 
d’initialiser cette décomposition. Cette méthode permet de déterminer pour chaque espèce, 
son rapport d’intensité intégrée. 
 







Hauteur FWHM Forme 





Encadrée HA1 LA1 




Encadrée HB1 LB1 
PB2 = PB1+ΔB Libre HB2 = HB1 LB2 = LB1 
Labiles 
PL1 Libre HL1 LL1 
PL2 = PL1+ΔL Libre HL2 = HL1 LL2 = LL1 
 
 Les décompositions spectrales des apatites non dopée BNAc et dopée en ions argent 
AgBNAc, présentées sur la Figure 20, ont permis de mettre en évidence les différentes bandes 
qui composent le domaine 1900-1360 cm
-1 : celle de l’eau (bleu clair), celles des ions 
carbonate de type A (rouge), celles des ions carbonate dits labiles (bleu foncé) et les bandes 




des ions carbonate de type B (vert). Notons que pour tenir compte de l’environnement 
(cristallin ou désordonné) les bandes attribuées aux ions carbonate de type A et B doivent 
présenter une largeur de bandes plus faible que celles des ions carbonate labiles. 
 
 Une moyenne a été réalisée à partir de trois décompositions spectrales pour chaque 
composé, la correction de la ligne de base entraînant généralement une variation des résultats 
obtenus.  
 
 Afin de suivre et de comparer l’évolution des teneurs en ions carbonate, une 
évaluation semi-quantitative a été réalisée à partir de rapports d’intensités intégrées (aires) des 
bandes d’absorption. En considérant la somme des intensités intégrées de toutes les bandes 
des ions carbonates égale à 1, les rapports suivants ont été définis : 
 
- Rapport des intensités intégrées des ions CO3
2-

















- Rapport des intensités intégrées des ions CO3
2-















- Rapport des intensités intégrées des ions CO3
2-













  (eq.23) 
 






Figure 20. Décompositions spectrales des apatites nanocristallines biomimétiques carbonatées a) non dopée BNAc et 
b) dopée en ions argent AgBNAc 
 
 La Figure 21 représente les teneurs relatives calculées après décomposition des 
apatites synthétisées pour chaque type de carbonates. 
 
 On peut constater que les apatites biomimétiques à 24 heures de maturation sont 
principalement constituées d’ions carbonate dits labiles (présents dans la couche hydratée). 
Une légère augmentation relative des ions carbonate de type B associée à une diminution des 
ions carbonate labiles est observée entre l’apatite non dopée BNAc et l’apatite dopée 
AgBNAc. Remarquons toutefois que la teneur totale en ions carbonate est inférieure dans 
cette dernière. Ainsi, il ne semble pas que la teneur absolue en carbonate de type B et 






































Figure 21. Rapports d'intensités intégrées des ions carbonate de type A, de type B et labiles des apatites 
nanocristallines biomimétiques carbonatées non dopée BNAc et dopée en ions argent AgBNAc 
 
b. Spectroscopie vibrationnelle Raman 
 
 Les spectroscopies vibrationnelles infrarouge et Raman sont des techniques d’analyse 
complémentaires. L’activité vibrationnelle est, en effet, différemment perçue par ces deux 
techniques : certaines bandes peuvent être actives à la fois en infrarouge et en Raman, 
d’autres le sont uniquement en infrarouge ou en Raman. Contrairement à la spectroscopie 
infrarouge, la spectroscopie Raman présente l’avantage de ne demander aucune préparation 
de l’échantillon : c’est une technique d’analyse directe et non destructive. 
 
 Un microscope confocal Labraham HR 800 Horiba Jobin Yvon a permis d’analyser les 
environnements présents dans les apatites biomimétiques synthétisées. Les poudres ont été 
exposées à un rayonnement laser continu fourni par un laser Argon à 532 nm avec une 
puissance de 13 mW. Les échantillons ont été placés sous un microscope BX 41 Olympus et 
focalisés sous un objectif x 100 d’ouverture numérique 0,9 qui a conféré au système une 
résolution latérale de 1 µm et une résolution axiale de 2,5 µm. Les spectres ont été acquis 
grâce à un réseau de 600 tr.mm
-1
 avec une résolution spectrale de 1 cm
-1
 et collecté avec un 
détecteur à puits quantique refroidit à -60°C par double effet pelletier (CCD Synapse). Un 
étalon certifié de silicium a permis de calibrer en fréquence l’équipement en utilisant la raie 






































comprise entre 300 et 1300 puis entre 2600 et 3800 cm
-1, avec un temps d’intégration de 90 s 
et 4 accumulations.  
 
 La Figure 22 montre les spectres obtenus de l’apatite nanocristalline biomimétique 
carbonatée non dopée BNAc, de l’apatite nanocristalline biomimétique carbonatée et dopée 
en argent AgBNAc en comparaison avec le spectre d’un os humain (os d’une femme de 87 
ans) et celui d’une hydroxyapatite stœchiométrique HA synthétisée au laboratoire (calcinée 
pendant 15 h à 1000°C selon la norme ISO 13779-3 :2008E). 
 
Trois régions spectrales sont identifiables sur le spectre Raman des apatites 
phosphocalciques qu’elles soient d’origine naturelle (os humain) ou synthétique (BNAc, 
AgBNAc et HA) : entre 400 et 650 cm
-1
, entre 900 et 1100 cm
-1
 et entre 3510 et 3650 cm
-1
 
[Penel, 1997 et 1998].  
 
 
Figure 22. Spectres Raman des apatites nanocristallines biomimétiques carbonatées non dopée BNAc et dopée en ions 
argent AgBNAc, d’un os humain (os d’une femme de 87 ans) et d’une hydroxyapatite stœchiométrique synthétisée et 
calcinée selon la norme ISO 13779-3 :2008E 
   







































). Comme on a pu le constater en 
spectroscopie infrarouge, des variations de position peuvent être observées entre les apatites : 
les modes de vibration peuvent, en effet, être affectés par l’environnement des ions phosphate 
(apatitiques et non apatitiques). 
 
Tableau 17. Attribution, type de vibration et positions des bandes Raman dans le domaine 400-4000cm-1 pour des 
composés apatitiques naturels (os humain) et synthétiques (apatites nanocristallines biomimétiques et hydroxyapatite 
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Les spectres Raman des apatites nanocristallines synthétisées (BNAc et AgBNAc), 
comme en infrarouge, sont moins bien résolus que le spectre de l’hydroxyapatite 
stœchiométrique (HA), liée à une plus faible cristallinité de ces apatites par rapport à l’HA. Il 
est également intéressant de noter que les bandes attribuées aux ions hydroxyde OH
-
 purement 
apatitiques sont clairement visibles sur le spectre Raman de l’hydroxyapatite et peu visibles 
sur ceux des apatites nanocristallines synthétisées (BNAc et AgBNAc) : cela confirme, une 
fois de plus, ce qui a été observée en infrarouge. Ces apatites dites non stœchiométriques, sont 
lacunaires en sites anioniques monovalents. 
 
 Les spectres Raman des apatites nanocristallines et celui du minéral osseux sont 
complexes par rapport à celui de l’hydroxyapatite stœchiométrique : des bandes de vibration 
ν (HPO4
2-
), ν1 (CO3) et ν3 (CO3) viennent s’ajouter à celles des groupements apatitiques. 
Néanmoins, la détection de ces espèces ioniques est plus difficile par spectroscopie Raman 
que par infrarouge [Penel, 1998], excepté pour les ions carbonate de type B (bande intense). 
Un faible épaulement sur le mode de vibration ν1 (PO4) des ions phosphate peut également 
être observé du côté des plus faibles fréquences, vers 950-960 cm
-1
. Cet épaulement a été 
attribué à la présence d’ions phosphate en phase amorphe [Crane, 2006], puis à des ions 
phosphates non-apatitiques (présents dans la couche hydratée) [Martinet, 2011]. Cette bande 
étant peu visible, un post-traitement des spectres s’avère nécessaire afin d’explorer davantage 
les données spectrales des apatites nanocristallines synthétisées (décomposition spectrale).  
 
 De précédentes études sur les phosphates de calcium [Penel, 1997 et 1998] et plus 
particulièrement sur les apatites nanocristallines biomimétiques [Eichert, 2009 ; Martinet, 
2011] ont permis de positionner les différentes bandes appartenant à ce domaine spectral : 
pour les sites apatitiques, quatre bandes, une très intense et trois peu intenses, sont attribuées 
aux ions phosphate PO4
3-





) et deux bandes sont attribuées aux ions carbonate de 
type B (~1071 cm
-1
, cette bande intense, vient s’additionner à la bande des ions phosphate) et 
de type A (~1103 cm
-1
, bande de faible intensité) ; pour les sites non apatitiques, une bande de 
forte intensité à 950-960 cm
-1
 est attribuée aux ions phosphate PO4
3-
 et une bande, peu 






 Remarquons que d’après la littérature, la bande intense à 1071 cm-1 a été attribuée aux 
ions phosphate et carbonate de type B. Très récemment, une étude que nous avons menée, a 




montré que cette bande pouvait également être attribuée aux ions carbonate non apatitiques 
(labiles) (Figure 23). Dans cette étude, des réactions rapides d’échange ioniques ont été 
effectuées sur des apatites non carbonatées, synthétisées par co-précipitation à pH 
physiologique. Celles-ci ont été immergées dans des solutions anioniques concentrées en ions 
carbonates (1 à 2 M), durant 10 minutes. Des échanges inverses CO3
2-↔HPO4
2-
 ont ensuite 
été effectués, dans les mêmes conditions. Ces échanges HPO4
2-↔CO3
2-
 ont, notamment, 
permis de mettre en exergue les ions présents dans la couche hydratée par spectroscopie 
infrarouge et Raman et de proposer des méthodes de quantifications de ces ions labiles 
(Figure 23). 
 Dans la suite de cette étude, la bande à 1071 cm
-1
 sera ainsi attribuée à des ions 
phosphates apatitiques et à des ions carbonate de type B et non apatitiques (labiles). 
 
 
Figure 23. Spectres Raman d’une apatite nanocristalline biomimétique non carbonatée BNA (noir) et d’une apatite 
nanocristalline biomimétique non carbonatée BNA immergée dans une solution en ions carbonate à 2M 
 





 Concernant la décomposition de nos apatites biomimétiques, comme nous pouvons le 
constater (Figure 22), de nombreuses bandes de ce domaine spectral sont de faible intensité 
(voire peu visibles). Nous pourrions, donc, simplifier la décomposition aux bandes intenses 
(ions phosphate apatitiques et non apatitiques, ions carbonates de type B et non apatitiques 
(labiles)). Néanmoins, nous avons souhaité comme dans une précédente étude [Martinet, 
Déplacement Raman (cm-1)
Intensité Raman (u.a)
- BNA non carbonatée  
immergée dans une solution 
carbonatée (2 M)
- BNA non carbonatée




2011] ne pas négliger ces bandes relativement peu intenses constituant les pieds des bandes 
plus intenses (ions phosphate apatitiques et ions carbonate de type B et non apatitiques 
(labiles)). 
 
 Afin d’améliorer la qualité des spectres (résolution spectrale) à étudier, les acquisitions 
des apatites biomimétiques ont été effectuées dans une gamme spectrale comprise entre 800 et 
1150 cm
-1
, avec un temps d’exposition de 180 s (6 accumulations) et un réseau de 
1800 traits.mm
-1
 et une longueur d’onde excitatrice de 532 nm pour ces décompositions. 
 








Paramètres des bandes 











































 Des décompositions spectrales ont été réalisées à partir des spectres obtenus dans le 
domaine spectral 800-1150 cm
-1, à l’aide du logiciel ORIGIN®8.6. Après soustraction d’une 
ligne de base linéaire (aux minima d’absorption de part et d’autre du massif), les neuf bandes 
sont initialisées aux positions détaillées dans le Tableau 18, en les considérant de forme 
pseudo-voigt. Etant donné la largeur importante de certaines bandes dans le cas des apatites 
nanocristallines (ions non apatitiques), différentes solutions mathématiques peuvent être 
trouvées par le logiciel : cinq décompositions mathématiques ont donc été effectuées pour 
chaque spectre Raman. Notons que trois spectres ont été acquis pour chaque composé étudié. 
 




 Les décompositions spectrales (Figure 24) de l’apatite non dopée BNAc, de l’apatite 
dopée en argent AgBNAc synthétisées au laboratoire ont permis de mettre en évidence les 






Figure 24. Décompositions spectrales dans le domaine 800-1150cm-1 des apatites nanocristallines biomimétiques 
carbonatées a) non dopée BNAc et b) dopée en ions argent AgBNAc 
 
 Comme nous l’avons évoqué, une moyenne a été réalisée à partir des données 
obtenues après décomposition, le placement de la ligne de base entraînant généralement une 
variation des résultats obtenus. Bien que cette moyenne permette de diminuer cette variation, 
nous avons cependant fait le choix d’étudier uniquement les bandes les plus intenses du 
domaine spectral 800-1150 cm
-1 
: les ions phosphate apatitiques et non apatitiques ainsi que 
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les ions carbonate de type B et non apatitiques (labiles). Le Tableau 19 résume les positions 
finales obtenues pour chaque composé étudié et pour ces ions. Des déplacements peuvent être 
observés entre l’apatite non dopée BNAc et l’apatite dopée AgBNAc, en particulier sur la 
position des ions phosphate PO4
3-
 non apatitiques. Les altérations de composition chimique 
liées au traitement d’incorporation de l’argent pourraient être responsables des modifications 
spectrales observées entre l’apatite biomimétique non dopée BNAc et celle dopée AgBNAc et 
ainsi expliquer ce déplacement de 2 cm
-1
, comme nous avons déjà pu le voir précédemment 
en spectroscopie infrarouge. 
  
Tableau 19. Positions finales obtenues après décomposition spectrale des apatites nanocristallines biomimétiques 
carbonatées non dopée BNAc et dopée en ions argent AgBNAc 




Apatite biomimétique non 
dopée 
BNAc 
Apatite biomimétique dopée 




 non-apatitique 949,2 ± 0,5 951,1 ± 0,4 
ν1 PO4
3-







 Type B + non 
apatitiques 
1071,5 ± 0,2 1071,8 ± 0,2 
 
 Des comparaisons des largeurs à mi-hauteurs (FWHM) (Tableau 20) ont également été 
effectuées. Des variations de la largeur à mi-hauteur, de 2 à 3 cm
-1
 sont observées quelle que 
soit la nature de l’ion. Ces observations permettent de confirmer l’hypothèse formulée ci-
avant. 
 
Tableau 20. FWHM finales obtenues après décomposition spectrale des apatites nanocristallines biomimétiques 
carbonatées non dopée BNAc et dopée en ions argent AgBNAc 




Apatite biomimétique  
non dopée 
BNAc 
Apatite biomimétique dopée 




 non-apatitique 18,5 ± 0,6 15,7 ± 0,7 
ν1 PO4
3-







 Type B + non 
apatitiques 
23,1 ± 0,7 21,1 ± 0,6 
 




 Afin de suivre et de comparer l’évolution des teneurs en espèces ioniques d’intérêts 
(phosphate non apatitiques et carbonate (type B et non apatitiques)), des rapports d’intensités 
intégrées (aires) ont été définis : 
- Rapport des intensités intégrées (aires) des ions PO4
3-











- Rapport des intensités intégrées (aires) des ions CO3
2-










  (eq.25) 
 
 La Figure 25 représente les teneurs absolues calculées après décompositions pour 
chacune des apatites synthétisées.  
 
 
Figure 25. Intensités absolues obtenues après décompositions du domaine spectral 800-1150 cm-1 des apatites 
nanocristallines biomimétiques carbonatées non dopée BNAc et dopée en ions argent AgBNAc 
 
 Une diminution de la teneur absolue en ions phosphate PO4
3-
 non apatitiques et de la 
teneur en ions carbonate CO3
2-
 de type B et non apatitiques (labiles) est observée entre 
l’apatite non dopée BNAc et l’apatite dopée en ions argent AgBNAc, conformément à nos 
estimations par spectroscopie infrarouge. 
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7. Dosages Chimiques 
 
 La détermination de la composition chimique des apatites obtenues dans cette étude a 





) et argent ont été estimée, après dissolution des échantillons 
dans de l’acide nitrique. 
 Le dosage de l’ion calcium a été effectué par complexométrie avec l’EDTA (acide 
éthylène diamine tétra-acétique) [Charlot, 1974] et par absorption atomique, après addition de 
nitrate de lanthane. Le dosage des ions phosphate a quant à lui été réalisé par 
spectrophotométrie visible en utilisant un complexe phospho-vanado-molybdique à la 
longueur d’onde de 460 nm [Charlot, 1974]. Enfin, le dosage de l’ion argent a été effectué par 
absorption atomique, après addition de nitrate de lanthane. Les résultats obtenus sont reportés 
dans le Tableau 21. 
 
a. Rapport Calcium/Phosphore 
 
 Les rapports Ca/P des apatites biomimétiques non dopée BNAc et dopée AgBNAc 
ainsi que celui d’une hydroxyapatite stœchiométrique HA ont été déduits des dosages en ions 
calcium et en ions orthophosphates (Tableau 21). Les rapports Ca/P des apatites 
biomimétiques compris entre 1,53 et 1,56 sont significativement plus faibles que celui de 
l’hydroxyapatite stœchiométrique (Ca/P = 1,67 ± 0,02), soulignant leur caractère non-
stœchiométrique : elles sont dites déficientes en ions calcium par rapport aux hydroxyapatites 
stœchiométriques. Il est toutefois, important de souligner que pour ces apatites 
biomimétiques, cette technique de dosage ne permet pas de distinguer la couche hydratée des 
domaines apatitiques. 
 En outre, on observe une faible diminution du rapport Ca/P (diminution de la teneur en 
ions calcium et stagnation de la teneur en ions phosphore) entre les apatites non dopée BNAc 
et dopée AgBNAc. En supposant que les ions argent se soient principalement substitués aux 
ions labiles, présents dans la structure non apatitique (couche hydratée en surface des 
cristaux), on peut envisager une substitution partielle des ions calcium présents en surface via 




+ 𝐶𝑎2+(𝑛𝑜𝑛 𝑎𝑝) →  2 𝐴𝑔
+
(𝑛𝑜𝑛 𝑎𝑝)
+  𝐶𝑎2+(𝑠𝑜𝑙𝑢𝑡𝑖𝑜𝑛)  (eq.26) 




Tableau 21. Composition chimique en ions calcium et ions phosphates des apatites nanocristallines biomimétiques carbonatées non dopée BNAc et dopée en ions argent AgBNAc et 










































































0,833 0,840 0,537 0 4,1 1,55 1,38 1,56 1,39 
Apatite 
biomimétique 
dopée en ions 
argent  
(AgBNAc) 




1,00 0,995 0,600 0 0 1,67 1,67 1,66 1,66 




 Une autre cause directe de la diminution du rapport Ca/P dans l’apatite AgBNAc par 
rapport à l’apatite BNAc est la diminution des ions carbonate dans la première par rapport à la 
seconde. En effet, les teneurs plus faibles en ions carbonate conduisent à une diminution du 
contre-ion associé, le calcium, et donc du rapport Ca/P. Les rapports Ca/(P+C) indiqués dans 
le Tableau 21, permettent de confirmer cette hypothèse. 
 
 Deux types de dosage ont permis de déterminer la teneur en ions calcium des apatites : 
le dosage par colorimétrie et le dosage par absorption atomique. Une différence a pu être 
observée entre les deux types de mesure (jusqu’à 0,01 mmol pour une même poudre). Cette 
différence peut s’expliquer par les incertitudes liées à la pesée (faible quantité), aux dilutions 
nécessaires pour le dosage par absorption atomique et/ou par l’effet matrice des ions en 
présence [Pinta, 1968]. Cette différence, même faible, a une influence significative sur la 
valeur du rapport Ca/P : un écart de 0,01 mmol en calcium engendre une différence de 0,02 
sur le rapport Ca/P. Dans le chapitre suivant, le dosage des ions calcium des dépôts ne 
pouvant être réalisé que par absorption atomique (faible quantité de dépôt), cette incertitude 
devra donc être prise en compte. 
 
b. Dosage de l’ion argent 
 
 Lors de l’étape de dopage de l’apatite nanocristalline biomimétique carbonatée (cf § 
1.2), une solution à base de nitrate d’argent a été ajoutée à la suspension d’apatite 
nanocristalline biomimétique BNAc afin d’introduire au maximum 0,375%m d’argent.  
 
 Un dosage par absorption atomique a permis de déterminer la quantité d’argent réelle 
introduite dans l’apatite (Tableau 21). Cette teneur s’avère être inférieure à la quantité initiale 
introduite : 0,276 ± 0,02%m d’argent, soit un peu moins de 74% des ions argent introduits 
initialement. 
 
 Notons que ce dosage ne permet pas de distinguer les ions argent s’étant substitués aux 
ions calcium (eq.26) d’éventuelles réactions entre les ions argent et les ions phosphate PO4
3-
 




3 𝐴𝑔+ +  𝑃𝑂4
3−
(𝑛𝑜𝑛 𝑎𝑝)
 →  𝐴𝑔3𝑃𝑂4 (eq.27) 




3 𝐴𝑔+ + 2 𝐻𝑃𝑂4
2−
(𝑛𝑜𝑛 𝑎𝑝)




 Bien que ce phosphate d’argent n’ait pas été détecté par diffraction des rayons X, des 
analyses RMN permettraient peut-être de vérifier sa présence. 
 
 Il faut également garder à l’esprit que les dosages chimiques fournissent une valeur 
moyenne globale de la composition des échantillons et ne permettent pas de discriminer les 
environnements apatitiques (cœur) des environnements non apatitiques (couche hydratée de 
surface). Il est donc possible que des mécanismes plus complexes interviennent, notamment 
entre les environnements apatitiques (cœur) et les ions argent [Vandecandelaere, 2012]. 
 
8. Analyse thermogravimétrique 
 
 L’analyse thermo-gravimétrique permet d’obtenir des informations sur les 
réactions/modifications se produisant au cours d’une augmentation progressive en 
température. Dans le cas des apatites nanocristallines biomimétiques carbonatées, des pertes 
en eau et en dioxyde de carbone sont observées. Notons qu’il est difficile d’obtenir des 
données quantitatives fiables pour ce type d’apatite, certaines pertes étant superposées.  
 
 Pour réaliser ces analyses, un appareil SETARAM, modèle Setsys Evolution TG a été 
utilisé. Après un cycle de stabilisation à 25°C pendant 20 minutes sous air (phase 1), la 
gamme de température étudiée a été fixée entre 25 et 900°C, avec une rampe de température 
de 5°C.min
-1
, sous air (phase 2). Les échantillons ont été placés dans un creuset en platine 
pour ces mesures. La Figure 26 présente les courbes obtenues pour l’apatite carbonatée non 
dopée BNAc et l’apatite carbonatée et dopée en ions argent AgBNAc pendant la deuxième 
phase (entre 25 et 900°C). 
 





Figure 26. Courbes de perte de masse obtenues par ATG pour l'apatite nanocristalline biomimétique carbonatée non 
dopée BNAc et l'apatite nanocristalline biomimétique carbonatée et dopée en ions argent AgBNAc 
 
 Trois pertes de masse distinctes (Δm1, Δm2, Δm3) sont observées entre 25 et 850°C. La 
première perte (Δm1), comprise entre 25 et 325°C, correspond majoritairement à une perte de 
l’eau adsorbée et celle de la couche hydratée située en surface des nanocristaux. D’autres 
réactions parallèles peuvent également avoir lieu telles qu’une décarbonatation des ions 
carbonate non apatitiques (labiles) dès 200°C suivant l’équation (eq.29) :  
 
𝐶𝑂3
2−  →  𝑂2− +  𝐶𝑂2 (eq.29) 
 
 Une réaction entre les ions carbonate CO3
2-
 et les ions hydrogénophosphate HPO4
2-
 est 
également envisageable suivant la réaction suivante (eq.30) :  
 
𝐶𝑂3
2− + 2 𝐻𝑃𝑂4
2−  → 𝐶𝑂2 + 2 𝑃𝑂4
3− +  𝐻2𝑂 (eq.30) 
 































 Notons que cette réaction (eq.30), bien qu’essentiellement observée entre 200 et 
500°C [Greenfield, 1974], a également été observée à des températures inférieures à 100°C 
[Dabbarh, 2000]. 
 
 Cette première perte de masse est égale à 9,3%m (1,1%m pendant la phase 1 + 8,2%m 
pendant la phase 2) pour l’apatite carbonatée BNAc et 36,7%m (16,3%m pendant la phase 1 + 
20,4%m pendant la phase 2) pour l’apatite carbonatée et dopée en argent AgBNAc. La teneur 
en eau étant plus importante dans cette dernière pourrait indiquer une augmentation relative 
de la couche hydratée, toutefois, ceci n’est pas confirmé par la teneur en ions minéraux non-
apatitiques. En effet, si une proportion relative plus importante d’ions hydrogénophosphate 
HPO4
2-
 non apatitiques (labiles) est observée pour la poudre dopée en ions argent AgBNAc 
par rapport à la poudre non dopée BNAc, la teneur en ions carbonate labiles est, quant à elle, 
beaucoup plus faible dans la première. Il semble probable que les variations de la teneur en 
eau sont dues à des états de dessication différents et ne sont pas directement reliées à la 
variation relative des domaines non-apatitiques dans ces deux échantillons. 
 
 La seconde perte de masse (Δm2), moins bien définie que les deux autres et comprise 
entre 325 et 650°C, peut être attribuée à la réaction entre les ions carbonate et les ions 
hydrogénophosphate vue précédemment (eq.30) mais également à la perte d’eau liée à la 
condensation des ions hydrogénophosphate HPO4
2-
 en ions pyrophosphate P2O7
4-
 suivant la 
réaction (eq.31) : 
 
2 𝐻𝑃𝑂4
2− →  𝑃2𝑂7
4− +  𝐻2𝑂 (eq.31) 
 
 Une réaction entre les ions carbonate et les ions pyrophosphates [Greenfield, 1974] 
peut également être associée à cette perte de masse suivant la réaction (eq.32) : 
 
𝐶𝑂3
2− +  𝑃2𝑂7
4−  → 2 𝑃𝑂4
3− +  𝐶𝑂2 (eq.32) 
 
 Une décomposition des ions carbonate de type B, dès 500°C, suivant l’équation 29 vue 
précédemment peut également contribuée à cette perte de masse [Tonsuaadu, 2012 ; Trombe, 
1967 ; Zyman, 2009]. 
 




 La perte mesurée Δm2 est de 2,1%m dans le cas de l’apatite carbonatée BNAc et de 
1,4%m dans le cas de l’apatite carbonatée et dopée en argent AgBNAc. 
 
 La dernière perte de masse (Δm3), est quant à elle située entre 650 et 850°C, et peut 
être principalement attribuée à la réaction entre les ions pyrophosphate P2O7
4-
 et les ions 
hydroxyde apatitiques OH
-
 formant des ions phosphate PO4
3-
 selon la réaction (eq.33) : 
 
𝑃2𝑂7
4− + 2 𝑂𝐻−  → 2 𝑃𝑂4
3− +  𝐻2𝑂 (eq.33) 
 
 Une décomposition des ions carbonate de type A et B (qui n’ont pas fini de se 
décomposer), dès 600°C [Doi, 1993 ; Lafon, 2003 ; Trombe, 1967] suivant l’équation 29 vue 
précédemment peut également contribuée à cette perte de masse. 
 
 Dans le cas des apatites nanocristallines carbonatées, maturées 1 jour, la perte de 
masse Δm3 a été mesurée à environ 1%m pour l’apatite non dopée BNAc, ainsi que pour 
l’apatite dopée en argent AgBNAc.  
 
 On constate que la perte de masse de l’apatite biomimétique dopée AgBNAc est bien 
plus importante que celle de l’apatite biomimétique non dopée BNAc. Cette perte 
excédentaire se manifeste avant 150°C et est attribuable à une quantité d’eau plus importante 
(lyophilisation différente) et/ou à l’altération de la couche hydratée liée à la réaction de 
dopage à l’argent. 
 
 Cette étude thermogravimétrique, malgré l’absence des données quantitatives fiables 
(les pertes étant superposées), permet, toutefois, d’étudier le comportement de ces poudres en 
température, notamment pour la projection Cold Spray : la température de dépôt devra 




 Dans ce chapitre, les protocoles de synthèse de deux apatites nanocristallines 
biomimétiques carbonatées, une première non dopée BNAc et une seconde dopée en ions 




argent AgBNAc, ont été décrits. Ces apatites ont été finement caractérisées par différentes 
techniques de caractérisation : DRX, MEB, tests de coulabilité (test à l’entonnoir et test du 
volume apparent), granulométrie, surface spécifique BET, spectroscopies IRTF et Raman, 
dosages chimiques et ATG. 
 
 Des observations par microscopie électronique à balayage ont permis de déterminer la 
morphologie des particules des poudres biomimétiques synthétisées : celles-ci sont 
constituées de particules de formes hétérogènes et angulaires. Les observations ont également 
révélé la présence des petites particules, bien que les poudres aient été tamisées au préalable : 
les agglomérats de ces apatites biomimétiques semblent se briser facilement (caractère 
fragile). Ces observations ont également permis de confirmer la forte tendance à 
l’agglomération des cristaux de ces apatites : les agglomérats sont constitués de nanocristaux 
relativement homogènes en forme de plaquettes. 
 
 Deux tests recommandés par la Pharmacopée Européenne (le test de l’entonnoir et le 
test de tassement) ont permis d’étudier la coulabilité des poudres d’apatites biomimétiques 
synthétisées. Leurs coulabilités ont été qualifiées de médiocre (AgBNAc 32-40 µm), très 
médiocre (BNAc 32-40 µm et AgBNAc 25-32 µm) à extrêmement médiocre (BNAc 25-
32 µm) selon la Pharmacopée Européenne. La coulabilité est pourtant un critère important 
dans le domaine de la projection : une poudre non coulable peut facilement colmater un 
système d’injection. A priori, ces apatites ne possèdent pas les caractéristiques recherchées et 
on peut s’attendre à des difficultés d’injection. Cependant, ces poudres possèdent une très 
mauvaise aptitude au tassement selon la Pharmacopée Européenne, ce qui peut être considéré 
comme un avantage (visuellement, une fluidité est observée). 
 
 Une étude sur l’influence de la pression exercée sur les agglomérats, étude entre 0,5 et 
4 bars par analyse granulométrique, a permis de confirmer leur caractère fragile (confirmant 
les observations MEB) : les agglomérats se brisent facilement quelle que soit la pression 
utilisée. Ces résultats permettent de faire des suppositions quant au comportement de ces 
poudres lors de leur injection et projection par le procédé Cold Spray. Ce procédé de 
projection fonctionne à des pressions comprises entre 5 et 10 bars pour un système dit basse 
pression et jusqu’à 50 bars pour un procédé dit haute pression, les agglomérats devraient se 
fragmenter dans le système. Cette caractéristique aura une influence directe sur la vitesse des 
particules projetées (plus les particules sont petites, plus la vitesse des particules est élevée) et 




sur le rendement [Helfritch, 2008]. Cette étude a également permis d’estimer la taille 
moyenne des particules projetées pour un système dit basse pression (proche des pressions 
étudiées) : les particules projetées devraient avoir une taille moyenne comprise entre 10 et 
15 µm d’après les résultats obtenus. Au vu de ces résultats et de l’étude BET effectuée sur ces 
apatites biomimétiques, la surface spécifique des particules projetées devrait ainsi augmenter. 
Ceci devrait permettre de faciliter l’amorçage mécanique et/ou la consolidation des dépôts 
(réactivité de surface). 
 
 Des analyses par diffraction des rayons X ont permis d’étudier la microstructure des 
apatites biomimétiques. Quel que soit le modèle utilisé (Scherrer, Williamson & Hall ou 
Halder & Wagner), ces apatites biomimétiques sont constituées de cristaux de taille 
nanométrique. Les modèles utilisés ont également permis de mettre en évidence l’existence de 
microcontraintes intrinsèques aux nanocristaux (désordre cristallin). 
 Un accroissement de la taille des cristallites (de l’ordre de 20% à 40% selon le modèle 
utilisé) et ainsi qu’une augmentation des microcontraintes ont été observés avec 
l’incorporation d’argent au sein de l’apatite. De telles modifications ont déjà été observées 
lors de substitutions [Ben-Nissan, 2014 ; Vandecandelaere, 2012]. 
 
 Des analyses spectroscopiques (IRTF et Raman) nous ont permis de suivre et de 







 et carbonate CO3
2-
 (type A, type B et labiles). Avant (apatite non dopée 
BNAc) et après échange ionique Ag
+↔Ca2+ (apatite AgBNAc), nous avons observé: 
- Une augmentation de la teneur en ions hydroxyde OH- (apatitiques) et en ions 
hydrogénophosphate HPO4
2-
 non apatitiques en IRTF, 
- Une diminution des teneurs en ions phosphate PO4
3-
 apatitiques (en IR) et non 
apatitiques (en IRTF et Raman), 
- Une perte en ions carbonates totaux (de l’ordre de 34%) : 
 Une nouvelle méthode de décomposition (en IRTF) a permis de suivre 
l’évolution des teneurs des différents ions carbonate (A, B et labiles). 
Avant (apatite BNAc) et après incorporation d’ions argent (apatite 
AgBNAc), nous avons observé: 
 Une stabilisation des ions carbonate de type A et B, 
 Une diminution des ions carbonate dits labiles (couche hydratée), 




 En Raman, une diminution des ions carbonate (type B + non apatitiques) a 
également été observée entre l’apatite non dopée BNAc et celle dopée 
AgBNAc, permettant de confirmer les observations faites en IRTF. 
 
 Des dosages chimiques des ions calcium, phosphate et argent ont permis de compléter 
les analyses IRTF et Raman. Une diminution de la teneur relative en ions calcium, et donc du 
rapport Ca/P, entre les apatites non dopée BNAc et dopée AgBNAc, a été observée, 
principalement attribuée à une perte en ions carbonate (rapports Ca/(P+C)). Un dosage par 
absorption atomique a, d’autre part, permis de déterminer la quantité d’argent réelle introduite 
dans l’apatite AgBNAc, 0,276 ± 0,02%m. 
 
 Enfin, le comportement thermique des apatites biomimétiques a été étudié par analyse 
thermogravimétrique. L’apatite dopée AgBNAc présente une teneur en eau supérieure à celle 
de l’apatite biomimétique non dopée BNAc. Cette analyse permet, en outre, d’évaluer le 
comportement de ces apatites en projection Cold Spray. 
 
 Les apatites nanocristallines biomimétiques carbonatées non dopée BNAc et dopée en 
ions argent AgBNAc ont ainsi été projetées par le procédé Cold Spray dans le but d’obtenir 
des dépôts homogènes tout en préservant les propriétés physico-chimiques de ces apatites 
biomimétiques (espèces de la couche hydratée). Cette étude est décrite dans le Chapitre III. 
 






Chapitre III :  
Revêtements d’apatites biomimétiques par 
Cold Spray : Préparations de surface, 










 Ce chapitre porte sur la réalisation et la caractérisation de dépôts d’apatites 
nanocristallines biomimétiques. La préparation de surface des substrats, le procédé et les 
paramètres de dépôt ainsi que les résultats de caractérisations physico-chimiques des dépôts 
seront successivement détaillés. 
 
I. SUBSTRATS, PREPARATIONS DE SURFACE ET PROJECTION : DES 
POUDRES AUX DEPOTS 
 
 Dans cette sous-section, la composition et les propriétés mécaniques des alliages de 
titane utilisés pour cette étude seront, tout d’abord, présentées. Les différentes préparations de 
surface ainsi que les paramètres testés lors des différentes campagnes de projection seront 




 L’alliage de titane Ti6Al4V, développé au début des années 1950 aux Etats-Unis à 
l’Institut de Technologie de l’Illinois, représente, à ce jour, l’alliage de titane le plus 
commercialisé que ce soit dans le domaine de l’aéronautique, de l’énergie ou du médical. Cet 
alliage biphasé (α + β), présente des propriétés mécaniques différentes selon sa composition et 
sa microstructure liée aux traitements thermiques effectués lors de la fabrication 
(transformations de phase, trempes,…) [Murry, 2004]. 
 
 Dans le domaine biomédical, l’alliage Ti6Al4V ELI (Extra Low Interstitials) de Grade 
23 est spécialement utilisé pour la fabrication de prothèses orthopédiques, en particulier pour 
les prothèses de hanche et d’épaule. Cet alliage possède une composition et des propriétés 
mécaniques différentes du Ti6Al4V de Grade 5 qui seront présentées par la suite [Davis, 
2003]. 
 




a. Composition des alliages Ti6Al4V et Ti6Al4V ELI 
 
 Dans cette étude, deux types d’alliages Ti6Al4V ont été utilisés en tant que substrats : 
le Ti6Al4V (Grade 5) et le Ti6Al4V ELI (Grade 23) (Société Harald Pihl AB, Suède). Les 
formes disponibles pour ces deux matériaux ont, en effet, imposé ce choix (plaques et barres, 
respectivement pour le Ti6Al4V et le Ti6Al4V ELI).  
 Les compositions des deux matériaux utilisés dans cette étude sont présentées dans le 
Tableau 22 ainsi que celles décrites dans les normes qui leur sont associées. 
 
Tableau 22. Compositions des alliages Ti6Al4V ELI (Grade 23) et Ti6Al4V (Grade 5) au regard des compositions 

























Ti Différence Différence Différence Différence 
Al 5,5-6,5 6,04 5,5-6,75 6,06 
V 3,5-4,5 4,11 3,5-4,5 4,03 










O ≤ 0,13 0,09 ≤ 0,20 0,12 
C ≤ 0,08 0,05 ≤ 0,08 0,01 
N ≤ 0,05 0,01 ≤ 0,05 0,01 
H ≤ 0,012 0,001 ≤ 0,015 0,001 
Chaque 
élément 
≤ 0,1 < 0,1 ≤ 0,1 < 0,1 
Total ≤ 0,4 < 0,4 ≤ 0,4 < 0,4 
 
 L’alliage de titane Ti6Al4V ELI est similaire à l’alliage de grade 5, à la différence 
qu’il possède moins d’oxygène. Cette différence a une influence sur la microstructure et ainsi 
sur les propriétés mécaniques. 
 
  




b. Propriétés mécaniques  
 
 Comme nous venons de l’évoquer, la composition a une influence sur les propriétés 
mécaniques des alliages à base de titane. Pour chacun des matériaux étudiés, leurs propriétés 
certifiées sont présentées dans le Tableau 23 ainsi que les valeurs attendues par les normes. 
 
Tableau 23. Propriétés mécaniques des alliages Ti6Al4V ELI (Grade 23) et Ti6Al4V (Grade 5) comparées aux 

















à la traction 
Rm (MPa) 
> 895 915 > 920 1075 
Limite d’élasticité 
Rp0,2 (MPa) 
> 828 860 > 866 951 
Allongement à la 
rupture 
(%) 
> 10 19,5 > 8 11 
 
 L’alliage Ti6Al4V ELI présente, notamment, une meilleure ductilité et une meilleure 
résistance à la rupture par rapport à l’alliage Ti6Al4V (grade 5). 
 
2. Préparations de surface 
 
 Suite aux différentes étapes d’usinage des pièces en alliage de titane Ti6Al4V, ces 
dernières peuvent présenter une contamination plus ou moins importante en surface. Les 
agents polluants responsables de cette contamination peuvent être de nature et d’origine 
diverses [Ruimi, 2013]. Deux types de contamination sont principalement définis suivant la 
nature de ces produits polluants : 
- La contamination classique : les produits contaminants sont des corps gras (huiles 
liquides ou solides), des résidus,… 




- La contamination obtenue à chaud : des oxydes et calamines se forment durant 
l’usinage des pièces (en particulier durant la découpe). Cette contamination dépend de 
la composition des substrats mais également des conditions imposées par les procédés 
d’usinage : température, durée, vitesses,…  
 
 Des préparations de surface spécifiques s’avèrent ainsi nécessaires afin de 
décontaminer les pièces. Remarquons que de mauvaises conditions de préparation de surface 
peuvent modifier profondément les propriétés mécaniques des substrats (fragilisation par 
l’hydrogène) et leurs caractéristiques physico-chimiques. Les différentes préparations de 
surface mises en place dans cette étude respectent ainsi, les recommandations proposées par 




 Les opérations de nettoyage/dégraissage sont des étapes importantes avant tout 
traitement de surface. Cette étape consiste à solubiliser les graisses et les huiles présentes à la 
surface des pièces. Notons que l’usage de solvants organiques halogénés (trichloroéthylène 
par exemple), de solvants organiques fluorés et de certains alcools tels que le méthanol ou 
l’éthanol, est prohibé. L’utilisation de tels produits dégraissants présente, en effet, un risque 
de fragilisation par l’hydrogène. En revanche, les solvants tels que l’acétone, le méthyl-
éthylcétone ou le white spirit peuvent être utilisés sans aucun risque pour dégraisser des 
alliages de titane tels que le Ti6Al4V [Ruimi, 2013]. 
 
 Dans cette étude, l’acétone a donc été choisie pour dégraisser les échantillons en 
Ti6Al4V. Il conviendra de noter que les surfaces dégraissées avec ce type de solvant seraient 
seulement considérées comme pré-dégraissées dans le milieu industriel. En pratique, une 
opération de dégraissage alcalin assure l’élimination complète des films gras. Après ce type 
de dégraissage puis de rinçage, le test du film d’eau continu indique que la surface est propre 
(hydrophile). 
 
 Afin de se rapprocher au maximum d’un tel état de surface en laboratoire, les 
échantillons en Ti6Al4V ont, au préalable, été polis à l’aide de papiers de polissage SiC 
(P180) puis dégraissés dans un bain d’acétone suivi d’un rinçage (test du film d’eau continu). 




Notons que cette étape de polissage a permis d’éliminer une première couche d’oxydes 
présents à la surface, ce qui permet également de préserver la qualité des autres bains (le bain 
de décapage chimique notamment) et donc leur durée de vie. 
 
b. Décapage en milieu fluo-nitrique 
 
 L’opération de décapage permet d’éliminer  tous les oxydes formés durant l’usinage. 
Suivant l’épaisseur de cette couche d’oxydes, on peut distinguer deux types de surface : 
- Les surfaces fortement oxydées ou calaminées, formées à chaud entre 400 et 500°C, 
- Les surfaces faiblement oxydées (couches superficielles). 
 
 Les bains de décapage chimique les plus adaptés à ce type d’alliage sont constitués 
d’un mélange d’acide fluorhydrique HF et d’acide nitrique HNO3. La norme ASTM B600-11 
[ASTM B600, 2011] et de nombreuses études ont montré que le rapport massique HNO3/HF 
doit, pour ce type de matériau, être supérieur ou égal à dix afin d’éviter, notamment, la 
fragilisation par l’hydrogène [Ruimi, 2013]. 
 
 En ce qui concerne nos échantillons, le polissage ayant permis d’éliminer une première 
couche d’oxydes, une solution commerciale d’acide nitrique (DBP300LP, DBP Mayet-
Aquitaine) a été utilisée afin d’éliminer les couches superficielles (faiblement oxydées). Ce 
bain est composé de moins de 1%vol (< 12 g.L
-1) d’acide fluorhydrique et de 10%vol 
(> 150 g.L
-1) d’acide nitrique. Il respecte ainsi le rapport 1/10 recommandé pour le traitement 
de ce type d’alliage [ASTM B600, 2011]. Les échantillons y ont été immergés durant 2 
minutes, à température ambiante et sans agitation. Ils ont ensuite été rincés dans un premier 
bain d’eau déminéralisée (communément appelé « bain mort ») puis dans un second bain 
d’eau déminéralisée (élimination totale de toutes traces d’acides). 
 
 L’équation globale de la réaction de décapage, dans cette proportion d’acide, est la 
suivante (eq.1) : 
 
3 𝑇𝑖 + 12 𝐻𝐹 + 4 𝐻𝑁𝑂3 → 3 𝑇𝑖
4+ + 12 𝐹− + 4 𝑁𝑂 + 8 𝐻2𝑂 (eq.1) 
 




 L’acide nitrique HNO3 oxyde la surface du matériau tandis que l’acide fluorhydrique 
HF dissout cette couche d’oxyde (réactions en perpétuelle compétition durant l’immersion). 




 n’existent pas, en solution : ces ions 
réagissent et se complexent pour donner des entités telles que TiF2, TiF4, TiF6H2 et TiOF2 
[Ruimi, 2013]. L’ion F-, par son pouvoir complexant, a, en effet, la capacité de faire passer le 
titane sous forme d’ions Ti3+. 
 
 Le mécanisme de décapage s’avère être très complexe: réactions compétitives, 
formation de complexes,…Sur le plan pratique, dans les instants suivant l’immersion des 
échantillons, des bulles d’hydrogène et/ou de monoxyde d’azote se forment à la surface 
(décapage de la couche de dioxyde de titane TiO2 - TiO - Ti2O3 - Ti3O2), un dégagement 
gazeux important (hydrogène et/ou monoxyde d’azote) est ensuite observé après dix-quinze 
secondes d’immersion et ce, durant un peu plus d’une minute (compétition entre la formation 
d’oxyde (HNO3) et la dissolution de la couche d’oxyde (HF) avec formation de complexes), le 
bain prend alors une coloration verdâtre (enrichissement en ions métalliques) durant cette 
phase avec de forts dégagements gazeux. Ce dégagement s’arrête progressivement puis 
totalement. Peu d’auteurs ont à ce jour proposé un mécanisme de décapage permettant de 
comprendre réellement les phénomènes observés [Sutter, 1990]. La complexité des réactions 
(eq.2 et eq.3 en exemple) ainsi que la dangerosité des bains (présence d’HF) explique très 
certainement le peu d’études publiées à ce jour. 
 
𝑇𝑖𝑂2 + 𝑛 𝐻𝐹 → 𝑇𝑖𝐹𝑛
(𝑛−4)− + (𝑛 − 4) 𝐻+ + 2 𝐻2𝑂  (eq.2) 
 
𝑇𝑖𝑎𝑑𝑠
3+ +  
1
2
 𝐻𝑁𝑂3 + 𝑛 𝐻𝐹 → 𝑇𝑖𝐹𝑛
(𝑛−4)− +  
1
2
 𝐻𝑁𝑂2 + (𝑛 − 1)𝐻
+ +  
1
2
 𝐻2𝑂 (eq.3) 
 
 La vitesse de dissolution des échantillons en Ti6Al4V a été évaluée entre 2 et 
3 µm.min
-1
, ce qui est en accord avec la littérature [Ruimi, 2013 ; Vermesse, 2014]. Notons 
que la teneur en acide fluorhydrique HF, la température, l’agitation et la concentration en ions 
métalliques ont une influence sur la vitesse de dissolution. 
  






 A la surface des alliages de titane tels que le Ti6Al4V, et dès la sortie du bain de 
décapage, une passivation naturelle protectrice de TiO2–x ou Ti1+δO2, non stœchiométrique, 
semi-conducteur de type n, amorphe ou pauvrement cristallisé se forme instantanément par 
simple contact avec l’air. Il est toutefois recommandé, notamment par la norme médicale 
ASTM F86-04 [Richard, 2010 ; ASTM F86, 2004], de soutenir et « d’accélérer » cette 
formation d’oxydes par un traitement oxydant à l’acide. Dans le domaine de l’industrie du 
biomédical, les implants à base de titane sont ainsi immergés dans un bain d’acide nitrique, 
permettant ainsi de former une couche d’oxyde uniforme à la surface des alliages. Cette 
pratique permet de former une couche d’oxyde de manière plus contrôlée que par oxydation 
spontanée. Cette fine couche d’oxyde de titane (TiO2–x ou Ti1+δO2), typiquement de l’ordre de 
1 à 5 nanomètres, forme une barrière protectrice. Elle permet, en effet, d’améliorer la 
résistance à la corrosion des implants [Masmoudi, 2006] et de les protéger, ainsi, d’éléments 
agressifs. 
 
 Les échantillons en Ti6Al4V ont ainsi été traités dans un bain d’acide nitrique à 
46%vol, à température ambiante, sans agitation et durant 30 à 35 minutes selon les 
recommandations de la norme ASTM F86-04.  
 
d. Sablage/ Sous-couche 
 
 Il peut être difficile d’obtenir par projection thermique un dépôt adhérent sur un 
substrat de nature différente. Afin d’améliorer la tenue de cette interface, un sablage et/ou un 
préchauffage du substrat ou l’application d’une sous couche d’accroche peuvent être 
envisagés.  
 
 Un sablage du substrat est une préparation standard dans le domaine de la projection 
thermique, que ce soit en recherche ou dans l’industrie. L’augmentation de la rugosité de la 
surface du substrat en est le résultat principal et permet de faciliter l’ancrage mécanique des 
particules lors de l’impact. De nouvelles techniques d’activation telles que l’ablation laser, ont 
également fait leur apparition ces dernières années : une très bonne adhérence des dépôts, 
malgré de faibles rugosités de surface des substrats, a été observée [Pawlowski, 2003].  




 La similitude des coefficients d’expansion thermique et des modules d’élasticité 
permet également de favoriser l’adhésion dépôt/substrat. Un trop grand écart provoque une 
formation de contraintes résiduelles après dépôt, réduisant ainsi l’adhérence des revêtements. 
L’utilisation d’une sous-couche d’accroche, dont les propriétés sont intermédiaires entre 
celles du substrat et celles du dépôt, permet souvent de réduire considérablement ces 
contraintes et permet ainsi d’augmenter l’adhérence du dépôt souhaité. Il n’est pas rare que 
ces sous-couches soient obtenues par un procédé différent de celui utilisé pour le dépôt 
[Pawlowski, 2003]. 
 
 Afin de favoriser l’adhérence des dépôts d’apatites nanocristallines, différentes 
préparations de surface ont ainsi été testées dans ce travail : 
- Un polissage a été réalisé sur des échantillons en Ti6Al4V à l’aide d’une polisseuse 
minitech 263 (Presi) et de papiers abrasifs chargés de particules de carbure de silicium 
de différentes tailles (P600, P1200, P2400 et P4000) afin d’obtenir une rugosité 
moyenne Ra de 0,5 µm. Une finition a ensuite été réalisée à l’aide d’une polisseuse 
semi-automatique TegraPol-21 (Struers) et de draps de polissage permettant 
l’utilisation de suspensions diamantées (6, 3 puis 1 µm) afin d’obtenir une rugosité 
moyenne Ra inférieure à 0,1 µm. Cette préparation de surface sera par la suite 
nommée « Polissage », 
- Un décapage suivi d’une passivation que nous nommerons « Brut », 
- Des sablages différents ont été effectués : 
 Un sablage manuel, effectué par l’entreprise 2PS S.A.8 (Montbazens, France) 
avec de l’alumine CAHPF 54 (a.m.p.e.r.e S.A.9, France) nommé « Sablage 
manuel 2PS », 
 Deux sablages manuels effectués au Centre de Projection Thermique de 
Barcelone (Université de Barcelone, Espagne) : deux grades d’alumine ont été 
utilisés : l’alumine WSK G24 (de granulométrie 600-710 µm) et l’alumine 
EKW G220 (de granulométrie 45-53 µm). Ces deux sablages seront nommés 
respectivement « Sablage manuel WSK G24 » et « Sablage manuel EKW 
G220 », 
 Cinq sablages ont été effectués avec le procédé Cold Spray basse pression 
Dynamet 423 au Centre de Projection Thermique : l’alumine de grade EKW 









G220 a été projetée sur les substrats à sabler à une distance de 15 mm, avec 
une vitesse de balayage de 250 mm.s
-1
 et un pas de 1,5 mm. Différentes 
températures et angles ont été testés : 
 T0-45° nommé « Sablage CS EKW G220-T0-45° », 
 T0-90° nommé « Sablage CS EKW G220-T0-90° », 
 T3-45° nommé « Sablage CS EKW G220-T3-45° », 
 T3-90° nommé « Sablage CS EKW G220-T3-90° », 
 T3-90° suivi d’un préchauffage à T3 avant dépôt nommé « Sablage CS 
EKW G220-T0-90° + PC-T3 », 
- Une sous couche d’hydroxyapatite réalisée par l’entreprise 2PS S.A. (Montbazens, 
France). 
 
 Analyse de surface des différentes préparations de surface 
 
- Rugosité : 
 
 Des mesures de rugosité ont été effectuées à l’aide d’un appareil Hommel Tester T500 
sur les substrats présentant différentes préparations de surface avant projection. Un 
revêtement plasma d’hydroxyapatite (Entreprise 2PS S.A., Montbazens) a également été 
analysé en tant que sous couche. L’écart moyen arithmétique Ra, la hauteur maximale Rz et la 
profondeur maximale des stries Rmax ont été mesurés et moyennés sur cinq mesures. Le 
Tableau 24 présente les résultats obtenus. 
 
 La rugosité des substrats varie selon la préparation effectuée : ceux-ci peuvent être 
classés en trois catégories suivant l’écart moyen arithmétique Ra, la hauteur maximale Rz et 
la profondeur maximale des stries Rmax obtenus : 
- Substrats pas ou peu rugueux (Ra ≤ 0,5 µm) comprenant le substrat brut et celui poli, 
- Substrats faiblement rugueux (0,9 ≤ Ra ≤ 1,5 µm) correspondant aux substrats sablés 
par Cold Spray, 
- Substrats rugueux (0,9 ≤ Ra ≤ 1,5 µm), comprenant les substrats sablés manuellement 
avec de l’alumine de granulométrie supérieure à 100 µm. 
 
 La sous-couche d’hydroxyapatite est, quant à elle, très rugueuse. Elle est bien plus 
rugueuse que les substrats sablés quelle que soit la méthode de sablage utilisée. 




Tableau 24. Mesures de l'écart moyen arithmétique Ra, de la hauteur maximale Rz et de la profondeur maximale des 
stries Rmax des profils des substrats présentant différentes préparations de surface avant projection 
Echantillon Ra (µm) Rz (µm) Rmax (µm) 
Polissage < 0,01 < 0,01 < 0,01 
Brut 0,5 ± 0,2 4,0 ± 1,1 7,7 ± 0,8 
Sablage manuel 2PS 2,7 ± 0,2 17,6 ± 2,3 21,0 ± 4,1 
Sablage manuel 
WSK G24 
2,1 ± 0,5 13,6 ± 2,9 19,5 ± 3,2 
Sablage manuel 
EKW G220 
0,9 ± 0,2 7,7 ± 1,8 12,8 ± 2,0 
Sablage CS 
EKW G220-T0-45° 
1,2 ± 0,3 9,7 ± 2,1 13,8 ± 1,1 
SablaSablage CS 
EKW G220-T0-90° 
1,3 ± 0,2 9,9 ± 1,5 15,6 ± 2,4 
Sablage CS 
EKW G220-T3-45° 
1,5 ± 0,2 12,0 ± 1,2 15,6 ± 1,3 
Sablage CS 
EKW G220-T3-90° 
1,1 ± 0,3 8,3 ± 2,4 14,3 ± 3,3 
Sablage CS 
EKW G220-T3-90° + 
PC-T3 
1,5 ± 0,2 11,3 ± 1,1 19,0 ± 4,5 
HA (sous couche) 7,2 ± 0,6 40,6 ± 2,1 46,9 ± 2,1 
  
- Analyses MEB/EDS : 
 
 Le sablage est une étape essentielle permettant de faciliter l’ancrage mécanique des 
particules projetées (adhérence du dépôt). Néanmoins, cette préparation de surface entraine 
une contamination de surface en alumine qu’il est nécessaire d’évaluer. Notons que des 
impuretés (érosion des systèmes) peuvent également s’ajouter à cette contamination 
d’alumine durant la préparation. 
 
 Des analyses par microscopie électronique à balayage (MEB) ont été réalisées sur les 
échantillons sablés afin d’observer dans un premier temps les contaminations de surface. 
 




 Les analyses MEB ont été réalisées avec un appareil MEB FEG Jeol JSM 7100F 
TTLS LV-EDS/EBSD (Centre de MicroCaractérisation Raymond Castaing, Toulouse), sans 
métallisation des échantillons. La Figure 27 présente les résultats obtenus par cette technique 
(en mode électrons rétrodiffusés) avec une tension de 15 kV sur chacun des substrats et à un 
grossissement x 200. 
 
 Des analyses dispersives en énergie EDS ont également été effectuées avec ce même 
équipement. Trois analyses ont été effectuées par échantillon dans les mêmes conditions 
d’acquisition (15 kV, électrons rétrodiffusés, x200, 11 clichés/image). Une analyse des 
composés en présence a été effectuée grâce au logiciel AZtec
®
, par quantification des pixels 
des différents éléments analysés. Les conditions imposées au logiciel (tolérance de 5 et un 
seuil de 2) ont ainsi permis de distinguer trois composés différents (superposition des pixels) : 
l’oxyde de titane (éléments « Ti » + « O »), l’alumine (éléments « Al » + « O ») et les 
impuretés (« Fe » + « Cr » + « O » ou « W » + « O »). Le pourcentage obtenu par le logiciel, 
pour chacun des composés représente ainsi un rapport de surface. La Figure 28 représente les 
pourcentages des composés pour chacun des substrats sablés. 
 
 Les contaminations présentes en surface (l’alumine apparaît en noir et les impuretés à 
base d’oxydes de fer et de chrome ou de tungstène apparaissent en blanc sur la Figure 27) 
représentent 8 à 35 % de la surface (Figure 28) selon la technique de sablage réalisée.  
 
 Concernant les échantillons sablés manuellement, ceux qui ont été sablés par 
l’entreprise 2PS S.A. présentent une contamination en alumine plus importante que ceux 
sablés manuellement au Centre de Projection Thermique (Figure 28). Les substrats sablés 
avec l’alumine EKW G220 présentent, d’autre part, moins de contamination (alumine ou 
impuretés) que les échantillons sablés par de l’alumine WSK G24, de l’ordre de 8% contre 
20%, respectivement. Des impuretés différentes ont, d’autre part été identifiées : pour les 
échantillons sablés par l’entreprise 2PS S.A. ces impuretés, de l’ordre de 0,03% sont 
identifiées comme étant des particules à base d’oxydes de fer et de chrome, probablement 
liées à l’érosion du pistolet de sablage ; pour les échantillons sablés manuellement au Centre 
de Projection Thermique, ces derniers présentent des impuretés à base d’oxydes de tungstène 
(de l’ordre de 0,1 à 0,5 %), sûrement associées à une utilisation antérieure de la cabine de 
sablage. 
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Figure 27. Images obtenues en microscopie électronique à balayage (MEB) des substrats ayant été sablés : a) manuellement par l’entreprise 2PS S.A. ; b) manuellement avec une 
alumine WSK G24 ; c) manuellement avec une alumine EKW G220 ; d) par Cold Spray avec une alumine EKW G220, une température T0 et un angle de 45° ; e) par Cold Spray avec 
une alumine EKW G220, une température T0 et un angle de 90° ; f) par Cold Spray avec une alumine EKW G220, une température T3 et un angle de 45° ; g) par Cold Spray avec 
























Figure 28. Analyses des phases après EDS des substrats sablés: a) pourcentage des phases en présence  b) pourcentage 
d’impuretés 
 
 Le sablage par Cold Spray entraine, quant à lui, beaucoup plus de contaminations par 
rapport aux sablages manuels pour un même grade d’alumine (Figure 27 et Figure 28). Des 
impuretés essentiellement composées de fer et de chrome ont été identifiées en surface des 
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 La contamination en particules d’alumine observée entre les échantillons sablés par 
l’entreprise 2PS S.A. et les échantillons sablés par Cold Spray avec une température T3, un 
angle de 90° et un préchauffage à une température T3 est similaire. La contamination en 
impuretés (oxydes de fer et de chrome) est cependant très différente : 0,03 % contre 1,97 %, 
respectivement (Figure 28). 
 
3. Projection dynamique à froid ou Cold Spray 
 
 Une collaboration avec le Centre de Projection Thermique de Barcelone (Université de 
Barcelone, Espagne) a permis de tester la projection des poudres biomimétiques présentées 
dans le Chapitre II. Les caractéristiques des poudres ont notamment été présentées dans ce 
précédent chapitre. Dans cette partie,  les différents procédés Cold Spray utilisés ainsi que les 
paramètres qui ont été testés pour obtenir des dépôts adhérents et homogènes vont être 
présentés. 
 
 Deux procédés ont été testés en projection: 
- un procédé Cold Spray dit « basse pression » : Dymet 423 (Dycomet), 
- un procédé Cold Spray dit « haute pression » : Kinetics 4000/34 (Sulzer Metco). 
 
 Trois campagnes ont été nécessaires pour étudier les dépôts d’apatites biomimétiques 
et sont présentées comme suit. 
 
a. Première campagne  
 
 Deux distributions granulométriques d’une apatite nanocristalline biomimétique non 
dopée BNAc, 25-32 µm et 32-40 µm, ont été projetées afin de tester dans un premier temps la 
coulabilité de ces deux distributions. Les substrats à revêtir ont été fixés à un support 
immobile, à 90° de la buse du Cold Spray et le robot a suivi un balayage en créneaux présenté 
en Figure 29. Les deux procédés Cold Spray (basse et haute pression), avec différentes 
conditions, ont été testés au cours de cette première campagne (Tableau 25) : aucun problème 
de colmatage n’a été observé bien que la coulabilité des poudres d’apatite biomimétique ait 
été qualifiée, selon la Pharmacopée Européenne, de très mauvaise à médiocre.  





Figure 29. Schéma de projection : balayage en créneaux 
 
Tableau 25. Paramètres testés au cours de la première campagne 
Paramètres Dymet 423 Kinetics 4000 
Température (°C) T1 - T2 - T3 150 - 300 - 450 
Pression (bar) / 10 -15 - 20 
Vitesse du robot (mm.s
-1
) 100 - 250 - 400 50 - 100 - 400 
Distance CS / Substrat (mm) 5 - 10 - 15 - 20 20 
Pas du robot (mm) 0,75 - 1,5 0,75 - 1,5 




25-32 et 32-40 25-32 et 32-40 
Débit de poudre (rpm) 
Poudre BNAc 
/ 2 - 3 - 5 
Substrats 
Ti6Al4V grade 5 
Ti6Al4V ELI 
alliage Co-Cr (M64BC) 
Préparations de surface 
Brut 
Sablage CS EKW G220 T3-90° 




 Au cours de cette première campagne certains paramètres se sont révélés plus 
prometteurs que d’autres. Ces derniers sont mis en gras dans le Tableau 25. Néanmoins, 








quel que soit le procédé ou les paramètres utilisés. Notons qu’un alliage à base de chrome et 
de cobalt a également été testé en tant que substrat au cours de ces essais. La quantité de 
poudres d’apatites biomimétiques ayant été un facteur limitant pour cette étude, nous avons 
fait le choix de focaliser nos essais sur les substrats en alliage de titane. 
 
b. Deuxième campagne  
 
 Lors d’une deuxième campagne (2 jours), nous avons fait le choix de n’utiliser que le 
procédé basse pression (Dymet 423). En effet, le procédé haute pression présente 
l’inconvénient d’utiliser de grandes quantités de poudre pour un faible rendement. D’autre 
part, les caractérisations (non présentées dans ce manuscrit) n’ont pas révélé de différences 
majeures, ce qui a permis de soutenir ce choix. Les essais se sont principalement focalisés sur 
l’influence du sablage et de la température du substrat avant dépôt dans le but d’obtenir des 
dépôts homogènes. La poudre d’apatite biomimétique dopée en ions argent (synthétisée entre 
les deux campagnes) a également été projetée pour la première fois au cours de ces deux jours 
de projection. Notons également que cette campagne a permis de revêtir les échantillons 
nécessaires pour les tests de biocompatibilité (Chapitre IV). Les paramètres testés au cours de 
cette campagne sont résumés dans le Tableau 26. 
 
 Au cours de cette deuxième campagne, il s’est avéré que le sablage et la température 
(préchauffage du substrat) avaient une influence sur l’adhésion des dépôts d’apatites 
biomimétiques : un sablage « CS EKW G220 T3-90° » n’était pas suffisant pour obtenir des 
dépôts homogènes. Un préchauffage après ce sablage a ainsi permis d’obtenir les premiers 
dépôts homogènes, recouvrant totalement le substrat et sans signe de décohésion. Ce sablage 
est nommé « Sablage CS EKW G220 T3-90° + PC-T3 ». 
 
 L’influence de la température et de la nature du gaz ont été testées au cours de ces 
séances. Les résultats de cette étude sont présentés dans la sous-partie 4 de ce chapitre 
intitulée « Influence des paramètres de projection ». Les débits de poudre ont également été 
estimés : il est de 4,7 g.min
-1
 pour l’apatite biomimétique non dopée BNAc et de 2,1 g.min-1 
pour l’apatite biomimétique dopée en ions argent AgBNAc. Les caractéristiques des poudres 
(densité, coulabilité, présence d’eau résiduelle, instabilité thermique,…) évoquées dans le 
Chapitre II, permettent, très certainement, d’expliquer cette différence. 




 Notons que les paramètres utilisés pour obtenir les dépôts nécessaires pour les tests de 
biocompatibilité sont notés en gras dans le Tableau 26. 
 
Tableau 26. Paramètres testés au cours de la deuxième campagne 
Paramètres Dymet 423 
Température (°C) T3 - T4 
Gaz Air / Azote 
Vitesse du robot (mm.s
-1
) 125 - 250 
Distance CS / Substrat (mm) 15 
Pas du robot (mm) 1,5 
Nombre de passes 1 
Gamme granulométrique (µm) 25-32 
Débit de poudre estimé (g.min
-1
) 
Poudre BNAc / Poudre AgBNAc 
4,7 - 2,1 
Substrat Ti6Al4V ELI 
Préparation de surface 
Sablage CS EKW G220 T3-90° 
Sablage CS EKW G220 T3-90° + PC-T3 
HA (sous couche) 
 
c. Troisième campagne  
 
 Au cours de cette troisième campagne, différentes préparations de surface ont été 
testées : 
- Sablage manuel WSK G24, avec et sans préchauffage T3, 
- Sablage manuel EKW G220, avec et sans préchauffage T3, 
- T0-45° nommé « Sablage CS EKW G220-T0-45° », 
- T0-90° nommé « Sablage CS EKW G220-T0-90° », 
- T3-45° nommé « Sablage CS EKW G220-T3-45° », 
- T3-90° nommé « Sablage CS EKW G220-T3-90° », 
- T3-90° suivi d’un préchauffage à T3 avant dépôt nommé « Sablage CS EKW G220-
T0-90° + PC-T3 ». 
 
 Il s’est avéré que seul le sablage « CS EKW G220-T0-90° + PC-T3 » permettait 
d’obtenir des dépôts homogènes (sans décohésion). Le sablage et le préchauffage doivent 




ainsi être suivis par la projection. Les impuretés pouvant avoir un effet néfaste (à l’origine de 
décohésions ou de réactions inflammatoires in vivo), d’autres préparations de surface devront 
être étudiées afin d’éliminer ce problème de contamination. 
 
 Il est important de noter qu’une autre préparation de surface a été testée au cours de 
cette campagne : l’idée était de sabler le substrat avec une poudre d’hydroxyapatite 
commerciale afin de supprimer notamment la contamination en alumine à l’interface 
dépôt/substrat. Il s’est avéré qu’après optimisation des paramètres, un dépôt homogène 
d’hydroxyapatite stœchiométrique a été obtenu. Ce dépôt étant à ce jour en cours de 
caractérisation, les paramètres et résultats ne seront pas présentés dans ce manuscrit. 
 
 Cette séance a permis de revêtir les éprouvettes nécessaires pour les essais mécaniques 
décrits dans le Chapitre IV. Les paramètres utilisés sont présentés dans le Tableau 27. 
  
Tableau 27. Paramètres de projection Cold Spray, substrat et préparation de surface des dépôts d'apatites 
nanocristallines biomimétiques non dopée BNAc et dopée en ions argent AgBNAc pour les tests mécaniques 
Paramètres Dymet 423 
Température (°C) T3 
Gaz Air 
Vitesse du robot (mm.s
-1
) 
Poudre BNAc / Poudre AgBNAc 
500 - 250 
Distance CS / Substrat (mm) 15 
Pas du robot (mm) 1,5 
Nombre de passes 1 
Gamme granulométrique (µm) 25-32 µm 
Débit de poudre estimé (g.min
-1
) 
Poudre BNAc / Poudre AgBNAc 
4,7 - 2,1 
Substrat 
Ti6Al4V ELI 
Ti6Al4V (éprouvettes pour essais mécaniques) 
Préparation de surface 
Sablage CS EKW G220 T3-90° + PC-T3 
HA (sous couche) 
 
 Remarquons que des vitesses de projection différentes ont été utilisées pour les deux 
poudres d’apatites biomimétiques synthétisées dans le but d’obtenir des épaisseurs spécifiques 
(< 30 µm) pour les essais mécaniques. Ce choix fait suite à des observations faites lors des 




tests de biocompatibilité (Chapitre IV) ayant eu lieu avant cette dernière campagne : une 
décohésion des revêtements BNAc a été observée après immersion des échantillons. 
 
II. PROPRIETES PHYSICO-CHIMIQUES, MICROSTRUCTURALES ET 
CARACTERISTIQUES DES DEPOTS D’APATITES BIOMIMETIQUES 
 
 Dans cette étude, diverses techniques de caractérisation microstructurale et 
physicochimique complémentaires ont été utilisées : diffraction des rayons X (DRX), 
microscopie électronique à balayage (MEB), spectroscopies vibrationnelles (IRTF, Raman) et 
dosages chimiques. Ces caractérisations ont permis de comparer les dépôts d’apatite 
nanocristalline biomimétique carbonatée non dopée BNAc et les dépôts d’apatite 
nanocristalline biomimétique carbonatée dopée en argent AgBNAc à leur poudre respective. 
La rugosité et la dureté des dépôts d’apatites biomimétiques ont également été mesurées. 
Cette section présente ainsi les résultats obtenus pour les dépôts d’apatites biomimétiques 
réalisés par Cold Spray dans les conditions optimisées présentées dans le Tableau 28. 
 
Tableau 28. Paramètres de projection Cold Spray, substrat et préparation de surface des dépôts d'apatites 
nanocristallines biomimétiques non dopée BNAc et dopée en ions argent AgBNAc 
Paramètres Dymet 423 
Température (°C) T3 
Gaz Air 
Vitesse du robot (mm.s
-1
) 
Poudre BNAc / Poudre AgBNAc 
500 - 250 
Distance CS / Substrat (mm) 15 
Pas du robot (mm) 1,5 
Nombre de passes 1 
Poudre BNAc / Poudre AgBNAc 25-32 µm 
Débit de poudre estimé (g.min
-1
) 
Poudre BNAc / Poudre AgBNAc 
4,7 - 2,1 
Substrat Ti6Al4V ELI 
Préparation de surface 
Sablage CS EKW G220 T3-90° + PC-T3 
HA (sous-couche) 
 




1. Diffraction des rayons X (DRX) 
 
 La nature et les paramètres cristallographiques des phases cristallines ont été étudiés 
par diffraction des rayons X (DRX). Les analyses de diffraction ont été réalisées avec un 
diffractomètre Brücker D8 Advance en configuration Bragg-Brentano θ-θ dans les mêmes 
gammes et conditions utilisées pour l’étude des poudres d’apatites biomimétiques (gamme 2θ 
10-90°, pas de 0,02° et temps d’acquisition de 5 secondes par point à 298 K). Pour cette 
étude, les dépôts monocouches (sans sous-couche d’HA) BNAc et AgBNAc (Tableau 28) ont 
été grattés pour effectuer ces analyses. La Figure 30 représente les diffractogrammes des 
poudres d’apatites biomimétiques carbonatées non dopée BNAc et dopée en ions argent 
AgBNAc ainsi que les diffractogrammes des dépôts Cold Spray. 
 
  
Figure 30. Diffractogrammes des poudres et dépôts d’apatites nanocristallines biomimétiques carbonatées : a) non 
dopée BNAc et b) dopée en ions argent AgBNAc 
 
 Toutes les raies de diffraction observées pour les poudres et dépôts d’apatites 
biomimétiques correspondent à celles d’une apatite (hexagonale, de groupe d’espace P63/m). 
Aucune trace de phase secondaire cristallisée n’a pu être détectée dans les dépôts d’apatite 
biomimétique non dopée BNAc. En revanche, on peut constater une impureté, cristallisée, 
dans les dépôts d’apatite biomimétique dopée en ions argent AgBNAc. Cette impureté a été 
attribuée aux particules d’alumine présentes à l’interface (préparation de surface). Lors du 
grattage des dépôts AgBNAc (plus fins que les dépôts BNAc), celles-ci se sont détachées et 
ont ainsi contaminé la poudre des dépôts analysés. 
 










































































 Les diffractogrammes des dépôts d’apatites biomimétiques sont similaires à ceux des 
poudres d’apatites nanocristallines biomimétiques carbonatées non dopée BNAc et dopée en 
ions argent AgBNAc : le dépôt Cold Spray semble a priori ne pas avoir d’influence 
significative sur la cristallinité. 
 
 A l’aide du logiciel Jana2006 et par application de la méthode d’affinement Rietveld, 
des analyses des profils de raies ont permis d’obtenir des informations cristallographiques sur 
les dépôts d’apatites et de les comparer ainsi à celles des poudres projetées (Figure 31).  
 
  
Figure 31. Profils de diffraction obtenus pour chacun des dépôts d’apatites nanocristallines biomimétiques 
carbonatées a) non dopée BNAc et b) dopée en ions argent AgBNAc 
 
 Les résultats obtenus, présentés dans le Tableau 29, ont permis d’estimer les 
paramètres de maille des dépôts d’apatites et de les comparer aux poudres correspondantes. 
 
Tableau 29. Paramètres de maille obtenus par analyses des profils de raies des poudres et dépôts d’apatites 
nanocristallines biomimétiques carbonatées non dopée BNAc et dopée en ions argent AgBNAc 
Paramètres de 
maille 
Apatite biomimétique non dopée 
BNAc 
Apatite biomimétique dopée en 
ions argent 
AgBNAc 
Poudre Dépôt Poudre Dépôt 
a 9,4536(18) Å 9,4512(12) Å 9,4517(10) Å 9,4520(10) Å 
c 6,8879(16) Å 6,8875(12) Å 6,8825(8) Å 6,8833(7) Å 
 
 A partir de ces paramètres de maille, il est également possible de calculer le volume 
de maille cristalline de ces dépôts d’apatites (structure hexagonale), suivant la formule (eq.4) : 
 
𝑉𝑚𝑎𝑖𝑙𝑙𝑒 =  𝑎










 Les résultats obtenus pour les dépôts Cold Spray d’apatites biomimétiques indiquent 
peu de modifications des paramètres de maille « a » et « c » (Tableau 29), et par conséquent, 
des volumes de maille (Tableau 30), en comparaison avec les poudres biomimétiques. Le 
procédé Cold Spray ne semble pas avoir d’influence sur la structure des apatites. 
 
Tableau 30. Volumes de maille des poudre et dépôts d’apatites nanocristallines biomimétiques carbonatées non 
dopée BNAc et dopée en ions argent AgBNAc 
Volume de maille 
Apatite biomimétique  
non dopée 
BNAc 
Apatite biomimétique  
dopée en ions argent 
AgBNAc 
Poudre Dépôt Poudre Dépôt 
533,10(19) 532,80(12) 532,48(10) 532,57(9) 
 
 A partir des profils de raies obtenus, une estimation des dimensions moyennes des 
cristallites et des paramètres de distorsion a également pu être obtenue en utilisant les 
formules de Scherrer, et les modèles de Williamson & Hall et d’Halder & Wagner. 
 
 Le Tableau 31 résume les valeurs obtenues par l’application de ces différents modèles 
pour les poudres et dépôts d’apatites biomimétiques. 
 
 Les valeurs obtenues, quel que soit le modèle utilisé, montrent des cristaux de tailles 
nanométriques. L’application du modèle de Williamson & Hall ainsi que celui du modèle 
d’Halder & Wagner fournit néanmoins des valeurs légèrement supérieures à celles obtenues 
avec le modèle de Scherrer. Les résultats obtenus par Williamson & Hall et Halder & Wagner 
découplent les phénomènes d’élargissement des raies dû d’une part à la taille des grains et 
d’autre part aux micro-contraintes. Dans le modèle de Scherrer, l’élargissement des raies est, 
en effet, attribué quasi exclusivement à la taille des grains, et les micro-contraintes sont 
négligeables. 
 
 Un accroissement de la taille des cristallites dans la direction <hk0> (largeur des 
cristallites) est observé tandis qu’une diminution de la taille des cristallites dans la direction 
<00l> (longueur des cristallites) est constatée, quel que soit le modèle utilisé. Remarquons 
également que les paramètres de distorsion augmentent après dépôt quelle que soit la direction 
ou le modèle utilisé : les micro-contraintes au sein du réseau sont donc plus importantes après 
dépôt. 
 




 Le procédé Cold Spray a ainsi permis d’obtenir des dépôts d’apatites biomimétiques, 
sans création de phase secondaire. Les dimensions nanométriques des cristaux ont été 
préservées bien qu’une augmentation des micro-contraintes soit observée (impact des 
particules). 
 
Tableau 31. Dimensions apparentes des cristallites et paramètres de distorsion obtenus par le modèle de 
Scherrer, de Williamson & Hall et d’Halder & Wagner, à partir des résultats de profile fitting obtenus pour les 
poudres et dépôts d’apatites biomimétiques non dopée BNAc et dopée en ions argent AgBNAc 
Modèle /formule utilisé(e) 




dopée en ions argent 
AgBNAc 




15,3(1) 13,7(1) 17,5(1) 16,1(1) 
L(004) 
(nm) 
14,8(1) 12,5(1) 14,8(1) 14,0(1) 
L(310) 
(nm) 
4,0(1) 4,5(1) 5,3(1) 5,1(1) 
L(300) 
(nm) 





16,9(2) 16,1(2) 22,8(2) 20,2(2) 
η(00l) 0,0015(2) 0,0045(2) 0,0067(2) 0,0061(2) 
L(hk0) 
(nm) 
4,4(3) 5,2(3) 6,4(3) 6,7(3) 





16,6(2) 15,2(2) 20,3(2) 18,3(2) 
η(00l) 0,0045(2) 0,0089(2) 0,0101(2) 0,0098(2) 
L(hk0) 
(nm) 
4,3(3) 5,0(3) 6,1(3) 6,1(3) 
η(hk0) 0,0149(2) 0,0201(2) 0,0209(2) 0,0271(2) 
 
2. Microscopie électronique à balayage (MEB) 
 
 Des analyses par microscopie électronique à balayage (MEB) ont été réalisées sur les 
dépôts monocouches (sans sous-couche d’HA) BNAc et AgBNAc afin d’observer leur 
morphologie en surface. 
 
 Les analyses MEB ont été réalisées avec un appareil MEB FEG Jeol JSM 7100F 
TTLS LV-EDS/EBSD (Centre de MicroCaractérisation Raymond Castaing, Toulouse), sans 
métallisation des échantillons. La Figure 32 présente les résultats obtenus par cette technique 




(en mode électrons secondaires) avec une tension de 5kV et à différents grossissements : 




Figure 32. Images en microscopie électronique à balayage de dépôts d’apatites biomimétiques : a) x 250 ; b) x5 000 ; c) 
x 50 000 d’un dépôt biomimétique non dopée BNAc et d) x 50 000 d'un dépôt d’apatite biomimétique dopée en ions 
argent AgBNAc 
 
 La Figure 32 montre des dépôts homogènes et rugueux mais a priori fissurés : il est 
possible que les dépôts, en particulier les dépôts d’apatite non dopée BNAc, présentent un 
manque de cohésion (Figure 32 c). L’effet de dépressurisation nécessaire pour l’observation 
peut, en outre, avoir cet effet néfaste sur les dépôts : ceux-ci peuvent contenir, en effet, une 
quantité d’eau résiduelle qui, lors du pompage, s’évapore créant la fissuration des dépôts. 
 
 Les cristaux des dépôts d’apatites biomimétiques ont également été observés (Figure 
32 c et d). Bien qu’il soit très difficile d’observer des nanocristaux isolés, la microscopie 
confirme une morphologie similaire à celle des poudres d’apatites (Chapitre II), en forme de 













semble également préservé, confirmant les résultats précédemment obtenus en diffraction des 
rayons X. 
 
3. Spectroscopies vibrationnelles 
 
 Les techniques de spectroscopies vibrationnelles ont été utilisées pour comparer les 
dépôts d’apatites biomimétiques monocouches (sans sous-couche d’HA) à leurs poudres. Une 
part importante de ce travail est basée sur des résultats obtenus par spectroscopie infrarouge. 
Des analyses par spectroscopie Raman ont également été menées. Les différents groupements 
phosphates, carbonates et hydroxyles ont notamment été étudiés. 
 
a. Spectroscopie vibrationnelle IRTF 
 
 Un spectromètre infrarouge à transformée de Fourier (IRTF) Nicolet 5700 a permis 
d’analyser les environnements présents dans les dépôts d’apatites biomimétique. Les 
acquisitions ont été effectuées dans les mêmes conditions que celles utilisées pour analyser les 
poudres (gamme spectrale comprise entre 4000 et 400 cm
-1
, résolution de 4 cm
-1
), en 
dispersant des échantillons solides (les dépôts ont été grattés) dans des pastilles de bromure de 
potassium (KBr). Les spectres ont été acquis avec une absorption maximale de 0,9 ± 0,2. La 
Figure 33 montre les spectres obtenus en transmission pour des dépôts d’apatites 
biomimétiques non dopée BNAc et dopée en ions argent AgBNAc en comparaison avec les 
spectres des poudres correspondantes. 
 
 Comme illustré sur la Figure 33, les bandes d’absorption infrarouge caractéristiques 







être mises en évidence sur les spectres. Rappelons que la présence d’ions phosphate avec 
différents types d’environnements (apatitique et non apatitique) peut toutefois affecter les 
modes de vibration [Trombe, 1973].  
 
 Peu de différences sont observées entre les spectres des dépôts et ceux des poudres, 
normalisés par rapport à la bande ν3(PO4) (la plus intense des ions phosphate), excepté pour 




l’eau et les ions carbonate (1550-1350 cm-1) : une perte d’eau et d’ions carbonate est, en effet, 






Figure 33. Spectres d'absorption infrarouge des dépôts et poudres d’apatites nanocristallines biomimétiques 
carbonatées normalisés par rapport à la bande des ions phosphate ν3(PO4) : a) non dopée BNAc ; b) non dopée BNAc 
en superposition ; c) dopée en ions argent AgBNAc et d) dopée en ions argent AgBNAc en superposition 
 
 La couche hydratée 
 
 Comme évoqué précédemment, une couche phosphocalcique non-apatitique recouvre 





 et hydrogénophosphate HPO4
2-
. Afin de quantifier ces ions, 
des décompositions spectrales s’avèrent nécessaires comme nous avons pu l’évoquer plus tôt 
(Chapitre II). Dans un premier temps, des décompositions spectrales dans le domaine (800-
425 cm
-1
) ont été effectuées afin de comparer les teneurs relatives en ions 
















































































































hydrogénophosphate, phosphate (apatitiques et non apatitiques) et hydroxyle des dépôts à 
celles des poudres. 
 
 Des décompositions spectrales ont été réalisées à partir des résultats IRTF obtenus 
dans le domaine spectral 800-425 cm
-1, à l’aide du logiciel ORIGIN®8.6. Après soustraction 
d’une ligne de base linéaire (aux minima d’absorption de part et d’autre du massif), des 
décompositions en dix bandes ont été effectuées suivant le modèle proposé dans le Chapitre II  
 
 Les décompositions spectrales (Figure 34) des dépôts d’apatites biomimétiques non 
dopée BNAc et dopée en argent AgBNAc ont permis de mettre en évidence les différentes 






Figure 34. Décompositions spectrales dans le domaine 800-425 cm-1 : a) du dépôt d’apatite nanocristalline 
biomimétique carbonatée non dopée BNAc ;b) du dépôt d’apatite nanocristalline biomimétique carbonatée et dopée 
en ions argent AgBNAc 
 
 






































































 Une moyenne a été réalisée à partir de trois décompositions spectrales sur trois 
acquisitions effectuées pour chaque composé (le placement de la ligne de base entraînant 
généralement une variation des résultats obtenus). Le Tableau 32 résume les positions finales 
obtenues pour chaque composé étudié (poudres et dépôts). Des déplacements de 2 à 3 cm
-1
 
peuvent être observés entre les dépôts et les poudres d’apatite non dopée BNAc et dopée 
AgBNAc, en particulier sur les positions des ions hydrogénophosphate HPO4
2-
 (apatitiques et 
non apatitiques) et phosphate PO4
3-
 (apatitiques). Des évolutions de composition chimique 
liées très certainement à la température de dépôt et/ou à la pression d’impact des particules 
(sur le substrat et/ou entre elles) pourraient être responsables de ces modifications spectrales 
observées entre les dépôts et les poudres.  
 
Tableau 32. Positions finales obtenues après décomposition spectrale des poudres et dépôts d’apatites 






Apatite biomimétique non dopée 
BNAc 
Apatite biomimétique  
dopée en ions argent 
AgBNAc 




464,5 ± 0,7 465,5 ± 0,5 465,0 ± 2,8 459,3 ± 1,4 















561,6 ± 0,1 562,7 ± 0,1 562,3 ± 0,1 562,7 ± 0,1 
576,2 ± 0,1 574,5 ± 0,2 574,5 ± 0,2 574,1 ± 0,2 










635,5 ± 0,4 636,1 ± 0,1 636,3 ± 0,1 636,7 ± 0,1 
H2O 666,6 ± 2,6 659,0 ± 3,8 665,7 ± 2,0 667,2 ± 6,6 
 
 Des comparaisons des largeurs à mi-hauteur (FWHM) (Tableau 33) ont également été 
effectuées. Elles permettent de conforter l’hypothèse des évolutions de composition chimique 
entre les dépôts et les poudres, des variations de la largeur à mi-hauteur sont, en effet, 








Tableau 33. FWHM finales obtenues après décomposition spectrale des poudres et dépôts d’apatites nanocristallines 






Apatite biomimétique  
non dopée 
BNAc 
Apatite biomimétique  
dopée en ions argent 
AgBNAc 




17,7 ± 0,5 16,4 ± 1,8 19,4 ± 3,8 22,7 ± 1,7 















22,1 ± 0,3 19,2 ± 0,7 18,5 ± 0,4 18,4 ± 0,4 
29,3 ± 0,1 27,1 ± 1,0 26,7 ± 0,3 26,1 ± 0,1 










27,1 ± 1,4 30,9 ± 3,2 31,1 ± 0,1 30,8 ± 2,5 
H2O 98,5 ± 3,1 100,5 ± 26,3 78,5 ± 10,4 79,1 ± 22,6 
 
 Afin de suivre et de comparer l’évolution des teneurs en espèces ioniques d’intérêts 
(groupements non apatitiques et apatitiques), une évaluation semi-quantitative a été réalisée à 
partir des rapports d’intensités intégrées (aires) des bandes d’absorption spécifiques. Ces 
rapports ont été définis précédemment dans le Chapitre II. 
 
 Rappelons que ces rapports d’aires ne permettent pas de déterminer des proportions 
d’ions minéraux dans chaque environnement, les coefficients d’extinction moléculaire (les 
facteurs de proportionnalité) liés à ces bandes pouvant varier. Les valeurs reportées dans cette 
étude servent, cependant, de moyen de comparaison. La Figure 35 représente les teneurs 
relatives calculées après décomposition des spectres de chacun des dépôts, en comparaison 
avec les poudres d’apatites biomimétiques non dopée BNAc et dopée AgBNAc.  
 
 Des différences sont observées entre les teneurs relatives en ions des poudres et des 
dépôts. Concernant les dépôts d’apatite biomimétique non dopée BNAc, les teneurs en ions 
phosphate PO4
3-
 et hydrogénophosphate HPO4
2-
 du cœur apatitique ne semblent avoir subi 
qu’une faible diminution par rapport aux teneurs de la poudre. Au contraire, une nette 
augmentation de la teneur en ions hydroxyde OH
-
 et en ions hydrogénophosphate HPO4
2-
 
présents dans la couche hydratée (non apatitiques) est observée alors qu’une diminution de la 
teneur en ions phosphate PO4
3-
 non apatitiques est constatée. Un phénomène d’hydrolyse 
interne (eq.5), durant le dépôt, pourrait expliquer ces observations [Heughebaert, 1982] : 









 En ce qui concerne les dépôts d’apatite biomimétique dopée en ions argent AgBNAc, 
les teneurs en ions phosphate PO4
3-
 et hydrogénophosphate HPO4
2-
 du cœur apatitique sont 
plus élevées que celles de la poudre. Pour les ions présents dans la couche hydratée, les 
teneurs de ces derniers diminuent après dépôt, excepté pour les ions hydroxyde OH
-
, qui 
semblent constants. La couche hydratée semble ainsi diminuer au profit du cœur apatitique. 
 
 Des phénomènes différents sont ainsi observés pour des conditions de projection 
identiques : les poudres d’apatites biomimétiques synthétisées ont donc des comportements 






Figure 35. Teneurs relatives (rapports d'intensités intégrées) obtenues après décompositions du domaine 800-425 cm-1  
a) et b) des dépôts et de la poudre d’apatite nanocristalline biomimétique carbonatée non dopée BNAc ; c) et d) des 























































































































 Les ions carbonate 
 
 La spectroscopie infrarouge IRTF permet, d’autre part, de quantifier les ions carbonate 
des apatites biomimétiques comme nous avons pu le voir dans le Chapitre II. Les ions 
carbonate CO3
2-
 présentent une réponse vibrationnelle clairement identifiable dans le domaine 
1550-1350 cm
-1
 (ν3 (CO3)) et 874-870 cm
-1
 (ν2 (CO3)). Comme on a pu le constater sur la 
Figure 33, les carbonates semblent avoir subi des modifications durant le dépôt et quelle que 
soit la poudre projetée. 
 
 Quantification indirecte des ions carbonate totaux 
 
 La méthodologie, proposée par Anne Grunenwald [Grunenwald, 2014] pour quantifier 
les ions carbonate totaux des apatites biomimétiques est fondée sur l’analyse des bandes 
ν3 (CO3) et ν1ν3 (PO4). Le pourcentage massique en ions carbonate des dépôts a été calculé 
suivant la méthode décrite dans le Chapitre II. 
 
 Les dépôts d’apatite biomimétique non dopée BNAc contiennent 2,8 ± 0,3 %m d’ions 
carbonate. La poudre initiale en contenant initialement 4,1 ± 0,2 %m, une perte de 32 % est 
observée. Les dépôts d’apatite biomimétique dopée en ions argent AgBNAc contiennent 
quant à eux, 2,4 ± 0,2 %m contre 2,7 ± 0,3 %m pour la poudre dopée initiale, représentant ainsi 
une perte en ions carbonate de 11 %.  
 
 Pour les dépôts d’apatite biomimétique non dopée BNAc, une perte en ions carbonate, 
probablement non apatitiques, peut être envisagée suivant la réaction suivante (eq.6) : 
 
𝐶𝑂3
2−  →  𝑂2− +  𝐶𝑂2 (eq.6) 
 
 Pour les dépôts d’apatite biomimétique dopée en ions argent AgBNAc, au vu des 
résultats obtenus par décomposition sur les ions phosphate et de la décarbonatation observée, 
même faible, la réaction suivante pourrait être envisagée (eq.7) : 
 
𝐶𝑂3
2− + 2 𝐻𝑃𝑂4
2−  →  𝐶𝑂2 + 2 𝑃𝑂4
3− + 𝐻2𝑂 (eq.7) 
 




 Rappelons que cette réaction (eq.7), bien qu’essentiellement observée entre 200 et 
500°C [Greenfield, 1974], a également été observée à des températures inférieures à 100°C 
[Dabbarh, 2000] ce qui pourrait conforter cette hypothèse. 
 
 Une perte en ions carbonates est observée quelle que soit la poudre projetée et à des 
températures de projection (gaz) inférieures à 200°C. Constatons également que les poudres 
biomimétiques synthétisées ont des comportements thermiques différents : des pertes en ions 
carbonate différentes ayant été observées. 
 
 Evolution des différents types d’ions carbonate 
 
 La méthode de décomposition de la bande ν3 (CO3) présentée dans le Chapitre 
précédent a été utilisée pour quantifier les différents types d’ions carbonate (type A, type B et 
labiles). Les rapports d’intensités ont été calculés pour chaque dépôt afin de les comparer aux 
poudres initiales.  
 
 Les décompositions spectrales des dépôts d’apatites non dopée BNAc et dopée en ions 
argent AgBNAc, présentées sur la Figure 36, ont permis de mettre en évidence les différentes 
bandes qui composent le domaine 1900-1360 cm
-1 : celle de l’eau (bleu clair), celles des ions 
carbonate de type A (rouge), celles des ions carbonate dits labiles (bleu foncé) et les bandes 
des ions carbonate de type B (vert). 
 
 Une moyenne a été réalisée à partir de trois décompositions spectrales pour chaque 
composé (correction de la ligne de base).  
 
 Une évaluation semi-quantitative a été réalisée à partir des rapports des intensités 
intégrées (aires) des bandes d’absorption permettant ainsi de comparer l’évolution des teneurs 
en ions carbonate (Chapitre II). 
 





Figure 36. Décompositions spectrales des dépôts d’apatites nanocristallines biomimétiques carbonatées a) non dopée 
BNAc et b) dopée en ions argent AgBNAc 
 
 La Figure 37 représente les teneurs relatives calculées après décomposition des bandes 
spectrales des poudres et des dépôts d’apatites pour chaque type de carbonates. 
 
  
Figure 37. Rapports d'intensités intégrées des ions carbonate de type A, de type B et labiles des poudres et dépôts 
d’apatites nanocristallines biomimétiques carbonatées : a) non dopée BNAc et b) dopée en ions argent AgBNAc 
 
 On peut constater que les poudres et les dépôts d’apatite biomimétique sont 
principalement constitués d’ions carbonate dits labiles (présents dans la couche hydratée). 
Une faible augmentation relative des ions carbonate de type B associée à une diminution des 
ions carbonate labiles est observée entre la poudre d’apatite non dopée BNAc et son dépôt.  
Remarquons toutefois que la teneur totale en ions carbonate est inférieure dans le dépôt. 
Ainsi, il ne semble pas que la teneur absolue en carbonate de type B et probablement de type 








































































































 Concernant l’apatite dopée AgBNAc, une diminution des carbonates de types A et B 
est observée au profit d’une augmentation des carbonates labiles (ou non apatitiques). Ce 
résultat est plutôt surprenant et nécessite une étude plus approfondie.  
 
b. Spectroscopie vibrationnelle Raman 
 
 Un microscope confocal Labraham HR 800 Horiba Jobin Yvon a permis d’analyser les 
environnements présents dans les dépôts d’apatites biomimétiques synthétisées. Les dépôts 
ont été exposés à un rayonnement laser continu fourni par un laser Argon à 532 nm et les 
analyses ont été effectuées dans les mêmes conditions que pour les poudres (gamme spectrale 
comprise entre 300 et 1300 puis entre 2600 et 3800 cm
-1
, temps d’exposition de 90 s, 4 
accumulations, réseau de 600traits/mm
-1
, objectif x 100).  
 
 La Figure 38 montre les spectres des dépôts d’apatites nanocristallines biomimétiques 
carbonatées non dopée BNAc et dopée en argent AgBNAc en comparaison avec les spectres 
des poudres correspondantes.  
 
  
Figure 38. Spectres Raman des dépôts et poudres d’apatites nanocristallines biomimétiques carbonatées : a)non dopée 
BNAc et b) dopée en ions argent AgBNAc 
 
 Pour les décompositions, des acquisitions des dépôts d’apatites biomimétiques ont été 
effectuées dans une gamme spectrale comprise entre 800 et 1150 cm
-1
, avec un temps 
d’exposition de 180 s (6 accumulations) et un réseau de 1800 traits.mm-1 à une longueur 
d’onde excitatrice de 532 nm. 
 
















































 Des décompositions spectrales ont été réalisées à partir de ces spectres (domaine 
spectral 800-1150 cm
-1), à l’aide du logiciel ORIGIN®8.6 suivant la méthode décrite dans le 
Chapitre II. Rappelons que cinq décompositions mathématiques ont été effectuées pour 
chaque spectre Raman et que trois spectres ont été acquis pour chaque composé étudié. 
Différentes solutions mathématiques peuvent, en effet, être trouvées par le logiciel.  
 
 Les décompositions spectrales (Figure 39) des dépôts d’apatites, non dopée BNAc et 
dopée en ions argent AgBNAc, ont permis de mettre en évidence les différentes bandes qui 






Figure 39. Décompositions spectrales dans le domaine 800-1150cm-1 des dépôts d’apatites nanocristallines 
biomimétiques carbonatées a) non dopée BNAc et b) dopée en ions argent AgBNAc 
 
Le Tableau 34 résume les positions finales obtenues pour chaque composé étudié (poudres et 
dépôts). Des déplacements peuvent être observés entre les dépôts et les poudres d’apatites non 
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apatitiques. Les altérations de composition chimique liées à la projection pourraient être 
responsables des modifications spectrales observées entre les dépôts d’apatites biomimétiques 
non dopée BNAc et dopée AgBNAc et de leur poudre respective. Ces évolutions pourraient 
expliquer ce déplacement de 3 cm
-1
, comme nous avons déjà pu le voir précédemment en 
spectroscopie infrarouge. 
 
Tableau 34. Positions finales obtenues après décomposition spectrale des poudres et dépôts d’apatites nanocristallines 






Apatite biomimétique  
non dopée 
BNAc 
Apatite biomimétique  
dopée en ions argent 
AgBNAc 

















 type B et 
non apatitiques 
1071,5 ± 0,2 1071,4 ± 0,1 1071,8 ± 0,2 1071,4 ± 0,3 
 
 Des comparaisons des largeurs à mi-hauteurs (FWHM) (Tableau 35) ont également été 
effectuées. Des variations de la largeur à mi-hauteur, de 2 à 3 cm
-1
, en particulier entre la 
poudre BNAc et son dépôt, sont observées quelle que soit la nature de l’ion. Ces observations 
permettent de confirmer l’hypothèse formulée ci-avant. 
 
Tableau 35. FWHM finales obtenues après décomposition spectrale des poudres et dépôts d’apatites nanocristallines 






Apatite biomimétique  
non dopée 
BNAc 
Apatite biomimétique  
dopée en ions argent 
AgBNAc 

















 type B et 
non apatitiques 
23,1 ± 0,7 22,1 ± 0,1 21,1 ± 0,6 21,6 ± 0,2 
 
 Afin de suivre et de comparer l’évolution des teneurs en espèces ioniques d’intérêts 
(phosphate non apatitiques et carbonate (type B et non apatitiques)) entre les dépôts et les 




poudres, des rapports des intensités intégrées (aires) ont été calculés selon les équations 
définies dans le Chapitre II. 
 La Figure 40 représente les teneurs absolues calculées après décompositions pour 
chaque poudre et dépôt, non dopée BNAc et dopée en ions argent AgBNAc. 
 
 Une diminution de la teneur absolue en ions phosphate PO4
3-
 non apatitiques et de la 
teneur en ions carbonate CO3
2-
 de type B et non apatitiques (labiles) est observée entre la 
poudre d’apatite non dopée BNAc et son dépôt. Au contraire, une augmentation de la teneur 
relative de ces ions est observée entre la poudre d’apatite dopée en ions argent AgBNAc et 
son dépôt.  




Figure 40. Intensités absolues obtenues après décompositions du domaine spectral 800-1150 cm-1 des poudre et dépôts 
d’apatites nanocristallines biomimétiques carbonatées : a) non dopée BNAc et b) dopée en ions argent AgBNAc 
 
4. Dosages chimiques 
 
 La détermination de la composition chimique des dépôts d’apatites monocouches (sans 
sous-couche d’HA) obtenus dans cette étude a été réalisée par quantification des espèces 




) et argent 
ont été estimées, après dissolution des échantillons (dépôts grattés) dans de l’acide nitrique. 
 Le dosage de l’ion calcium a été effectué par absorption atomique, après addition de 
nitrate de lanthane. Le dosage des ions phosphate a, quant à lui, été réalisé par 
spectrophotométrie visible en utilisant un complexe phospho-vanado-molybdique à la 
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absorption atomique, après addition de nitrate de lanthane. Les résultats obtenus sont reportés 
dans le Tableau 36. 
 
a. Rapport Calcium/Phosphore 
 
 Les teneurs en ions calcium et en ions phosphate des dépôts d’apatites biomimétiques 
sont similaires à celles des poudres : le procédé Cold Spray n’a pas d’influence sur le rapport 
Ca/P (Tableau 36). Les pertes en ions carbonate, observées lors des mesures infrarouge, ont 
quant à elles une influence significative sur les rapports Ca/(P+C) : ces derniers sont de 1,44 
pour le dépôt BNAc et de 1,43 pour le dépôt AgBNAc contre 1,39 et 1,42 pour les poudres 
BNAc et AgBNAc, respectivement.  
 
b. Dosage de l’ion argent 
 
 Un dosage par absorption atomique a permis de comparer la quantité d’argent présente 
dans le dépôt AgBNAc à celle de la poudre (Tableau 36). Cette teneur s’avère être identique à 
celle de la poudre : le procédé Cold Spray ne modifie pas la quantité d’argent. 
 
 Rappelons que ce dosage ne permet pas de distinguer les différents types d’ions argent 
en présence. Ces ions, que nous supposons être principalement présents dans la couche 
hydratée (ions labiles), peuvent également être présents sous forme de phosphate d’argent 
(réactions avec les ions hydrogénophosphate et phosphate) bien qu’il n’ait pas été détecté par 
diffraction des rayons X. Des analyses RMN permettraient de venir compléter ces analyses. 
 
 Notons également que ces dosages chimiques fournissent une valeur moyenne globale 
de la composition des échantillons mais ne permettent pas de discriminer les environnements 
apatitiques (cœur) des environnements non apatitiques (couche hydratée de surface).  
 
 




Tableau 36. Composition chimique en ions calcium et ions phosphates des poudres et dépôts d’apatites nanocristallines biomimétiques carbonatées non dopée BNAc et dopée en ions 
argent AgBNAc 
Echantillon 
Teneur en Ca2+ 








































Poudre 0,840 0,537 0 4,1 1,56 1,39 
Dépôt 0,821 0,524 0 2,8 1,57 1,44 
Apatite biomimétique 
dopée en ions argent  
(AgBNAc) 
Poudre 0,820 0,532 0,276 2,7 1,54 1,42 
Dépôt 0,800 0,519 0,277 2,4 1,54 1,43 






 Des mesures de rugosité ont été effectuées à l’aide d’un appareil Hommel Tester T500 
sur les échantillons revêtus d’apatites biomimétiques monocouches (sans sous-couche d’HA) 
et bicouches (sur une sous-couche d’HA) en comparaison avec un dépôt plasma 
d’hydroxyapatite (Entreprise 2PS, Montbazens). L’écart moyen arithmétique Ra, la hauteur 
maximale Rz et la profondeur maximale des stries Rmax ont été mesurés et moyennés sur 
cinq mesures. Le Tableau 37 présente les résultats obtenus. 
 
Tableau 37. Mesures de l'écart moyen arithmétique Ra, de la hauteur maximale Rz et de la profondeur maximale des 
stries Rmax des profils des dépôts monocouches et bicouches d’apatites nanocristallines biomimétiques (non dopée 
BNAc et dopée en ions argent AgBNAc) et d’un dépôt plasma d’hydroxyapatite stœchiométrique (entreprise 2PS, 
Montbazens) 
Echantillon Ra (µm) Rz (µm) Rmax (µm) 
BNAc 4,0 ± 0,2 22,8 ± 1,5 28,0 ± 3,0 
AgBNAc 3,5 ± 0,5 20,3 ± 2,3 28,8 ± 8,9 
BNAc/HA 7,5 ± 1,5 39,4 ± 4,3 50,6 ± 5,3 
AgBNAc/HA 8,0 ± 0,6 40,5 ± 3,4 48,6 ± 5,5 
HA 7,2 ± 0,6 40,6 ± 2,1 46,9 ± 2,1 
 
 Les rugosités des dépôts monocouches d’apatites biomimétiques sont similaires : 
l’écart moyen arithmétique Ra, la hauteur maximale Rz et la profondeur maximale des stries 
Rmax sont, en effet, identiques. 
 
 La rugosité des dépôts bicouches d’apatites biomimétiques dépend, quant à elle, de 
celle du dépôt d’hydroxyapatite. On peut, en effet, constater que les dépôts bicouches ont des 
rugosités similaires à celle du dépôt plasma d’hydroxyapatite stœchiométrique. Notons 
également que la rugosité de ces dépôts bicouches d’apatites biomimétiques représente le 




 Des essais de dureté Vickers sous charge réduite (HV0,2) ont été effectués à l’aide 
d’une machine d’essais de dureté Zwickiline ZHV30 au Laboratoire Génie de Production à 




l’Ecole Nationale d’Ingénieurs de Tarbes (ENIT). Ces mesures ont permis de comparer la 
résistance à la déformation plastique locale des revêtements monocouches et bicouches 
d’apatites biomimétiques. La mesure d’empreintes n’ayant pas pu être effectuée sur ce type 
d’échantillons, les valeurs de dureté n’ont pas pu être calculées. L’exploitation des courbes de 
chargement et déchargement obtenues pour chacun des dépôts ont donc servi de moyen de 





Figure 41. Courbes de chargement/déchargement obtenues par le test de dureté 
 
 La charge maximale moyenne de ces revêtements est comprise entre 2,2 et 3 N et 
l’enfoncement maximal moyen est, quant à lui, compris entre 17,5 et 22 µm, excepté pour le 































































































dépôt monocouche AgBNAc (plus fin) ayant un enfoncement maximal moyen de 10 µm. Ces 
dépôts présentent une faible résistance à la pénétration : ils présentent ainsi une dureté faible. 
 
 Des essais complémentaires s’avèrent toutefois nécessaires : une forte dispersion des 
réponses est, en effet, observée, quel que soit le dépôt testé. Une analyse de dépôts de 
différentes épaisseurs permettrait notamment d’effectuer une étude statistique plus précise. 
 
III. CARACTERISATION EN COUPE TRANSVERSALE 
 
1. Microscopie électronique à balayage (MEB) 
 
 Des analyses par microscopie électronique à balayage (MEB) ont été réalisées sur les 
dépôts en coupe transversale afin d’observer leur morphologie et d’estimer l’épaisseur des 
dépôts. 
 Après avoir été découpés à l’aide d’un microtome Leica-SM2500 (CHU Rangueil, 
Toulouse), équipé d’une lame en tungstène (vitesse de découpe de 0,5 mms-1, enlèvement de 
5 µm/passe soit un enlèvement total de 20 µm), des observations MEB ont été réalisées avec 
un appareil MEB FEG Jeol JSM 7100F TTLS LV-EDS/EBSD (Centre de 
MicroCaractérisation Raymond Castaing, Toulouse), sans métallisation des échantillons. La 
Figure 42 présente les résultats obtenus par cette technique (en mode électrons rétrodiffusés) 
avec une tension de 15kV et à différents grossissements : x 1 000, x 3 000 et x 4 000 pour les 
dépôts d’apatites monocouches et x 400, x 1 000 et x 1 500 pour les dépôts d’apatites 
bicouches. 
 
 Les dépôts monocouches présentent une structure très compacte. Le dépôt 
monocouche d’apatite biomimétique non dopée BNAc semble présenter une faible 
adhérence : une décohésion est, en effet, observée (Figure 42 a et b) contrairement au dépôt 
monocouche d’apatite biomimétique dopée en ions argent AgBNAc (deux fois moins épais).  
 Ces observations ont également permis d’estimer l’épaisseur de ces dépôts : 
25 ± 10 µm pour le dépôt d’apatite non dopée BNAc contre 12 ± 5 µm pour le dépôt d’apatite 
dopée en ions argent. 
 




   
   
   
   
Figure 42. Images obtenues par microscopie électronique à balayage des dépôts en coupe transversale d'apatites 
nanocristallines biomimétiques : a), b) et c) dépôt monocouche d’apatite biomimétique non dopée BNAc ; d), e) et f) 
dépôt monocouche d’apatite biomimétique dopée en ions argent AgBNAc ; g), h) et i) dépôt bicouche d’apatite 
biomimétique non dopée BNAc sur une sous-couche d’hydroxyapatite BNAc/HA ; j), k) et l) dépôt bicouche d’apatite 
biomimétique dopée en ions argent AgBNAc sur une sous-couche d’hydroxyapatite AgBNAc/HA 
 
 Les dépôts bicouches semblent présenter une microstructure similaire à celle des 
dépôts monocouches en surface. Concernant l’épaisseur de ces dépôts d’apatites 
biomimétiques, elles semblent identiques à celles des dépôts monocouches. Notons qu’il a été 
difficile d’estimer ces épaisseurs à partir de ces observations. La coupe au microtome semble, 
pour ces dépôts bicouches, ne pas être la méthode de préparation la plus adéquate. La sous 
couche d’hydroxyapatite semble s’être fragmentée lors du passage de la lame du microtome. 
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2. Spectroscopie vibrationnelle Raman 
 
 Les analyses Raman sur les échantillons coupés au microtome ont été réalisées à l’aide 
d’un microscope confocal RAMAN Labram HR 800 Horiba Yvon Jobin. Les dépôts, en 
coupe transversale, ont été exposés à un rayonnement laser continu fourni par un laser Argon 
à 532 nm avec une puissance de 13 mW. Les échantillons ont été placés sous un microscope 
BX 41 Olympus et focalisés sous un objectif x 100 d’ouverture numérique de 0,9 conférant au 
système une résolution latérale de 1 µm et une résolution axiale de 2,5 µm. Les cartographies 
ont été réalisées à l’aide d’une table motorisée XYZ avec une précision de 0,1 µm, d’une 
taille de 100 x 35 µm pour les dépôts monocouches, de 100 x 120 µm pour le dépôt bicouche 
BNAc/HA et de 30 x 50 µm pour le dépôt bicouche BNAc/HA, avec un pas de mesure de 
1 µm. 
 
 Le spectre de chaque point a été acquis grâce à un réseau de 600tr/mm avec une 
résolution spectrale de 1 cm
-1
 et collecté avec un détecteur à puits quantique refroidit à -60°C 
par double effet pelletier (CCD Synapse). Un étalon certifié de silicium a permis de calibrer 
en fréquence l’équipement en utilisant la raie d’ordre 1 du silicium à 520,7 cm-1.Chaque point 
de la cartographie a été acquis avec un temps d’intégration de 10 secondes et 1 accumulation. 
Un traitement de correction de ligne de base a été effectué à l’aide du logiciel Labspec® 5. 
Une décomposition de la région allant de 800 à 1200 cm
-1
 a été effectuée à l’aide du module 




 Les cartographies obtenues pour chacun des échantillons analysés sont présentées en 
Figure 43.  
 Une analyse de la teneur en ions phosphate non apatitiques a tout d’abord été effectuée 
sur les dépôts d’apatites biomimétiques Figure 43 a et b. Le dépôt d’apatite non dopée BNAc 
présente une teneur en ions phosphate non apatitiques bien plus importante en surface (en 
rouge sur la cartographie Figure 43 a) alors que le dépôt d’apatite dopée en ions argent 
AgBNAc présente une teneur en ions phosphate non apatitiques plus importante à l’interface 
dépôt/substrat (en vert sur la cartographie Figure 43 b). Des phénomènes différents sont ainsi 
observés pour les deux types de dépôts : l’impact des particules (vitesse et/ou pression) 
pourrait avoir une influence sur la composition des dépôts. Afin d’étudier l’effet de pression, 




il pourrait être intéressant de faire des analyses Raman avec une enclume en diamant pour 
vérifier ou infirmer ces observations. 
 
 Il est toutefois important de remarquer que ces mesures ont été effectuées sur un seul 
échantillon pour chaque type de dépôt. Des analyses supplémentaires devront ainsi être 
réalisées pour vérifier ces observations sur plusieurs échantillons de même nature.  
 Le microtome pourrait entraîner, d’autre part, des déplacements de matière et/ou faire 
évoluer la composition des dépôts (augmentation locale de la température), pouvant ainsi 
« contaminer » l’échantillon. Une optimisation des paramètres de découpe au microtome ainsi 
que d’autres techniques de préparation devront ainsi être testées. 
 
 Concernant l’analyse des revêtements bicouches, une analyse de la teneur en ions 
carbonate (type B et non apatitiques) et de la teneur en ions phosphate non apatitiques a été 
effectuée (Figure 43 c et d). La première analyse permet de confirmer l’hypothèse effectuée 
précédemment : la découpe par microtome entraîne un déplacement de matière au passage de 
la lame, créant ainsi des artefacts sur les échantillons à analyser. Les cartographies obtenues 
(Figure 43 c et d, au centre de chaque figure) révèlent, en effet, la présence d’ions carbonate 
sur toute la coupe transversale, or, les dépôts d’hydroxyapatite stœchiométrique ne devraient 
pas contenir d’ions carbonate, confirmant ainsi cette hypothèse. 
 L’hypothèse de la « contamination » est d’autre part confirmée une seconde fois sur ce 
type de dépôt par la présence de particules d’alumines (en vert) en surface de la coupe 
transversale du dépôt bicouche d’apatite biomimétique non dopée sur une sous-couche 
d’hydroxyapatite stœchiométrique BNAc/HA (Figure 43 c). Ces particules se sont, très 
certainement, détachées de l’interface HA/substrat au passage de la lame du microtome. 
 L’analyse des dépôts bicouches , en particulier de la teneur en ions phosphate non 
apatitique, présente une autre difficulté : la bande des ions phosphate non apatitiques du dépôt 
d’apatite biomimétique (948-955 cm-1) et la bande des ions phosphate amorphe ACP (945-
950 cm
-1
 [Gross, 1998 ; Ranz, 1996]) ainsi que celle des ions phosphate d’oxyapatite (950-
951 cm-1 [Gross, 1998 ; Ranz, 1996 ; Trombe, 1972]), dus à la décomposition de 
l’hydroxyapatite stœchiométrique pendant la projection plasma [Heimann, 2006], se 
superposent. Il n’est donc pas possible d’analyser avec précision les variations en ions 
phosphate non apatitiques par analyse Raman dans ces conditions. 








Figure 43. Imageries et cartographies obtenues par spectroscopie vibrationnelle Raman de : a) d’un dépôt 
monocouche d’apatite biomimétique non dopée BNAc ; b) d’un dépôt monocouche d’apatite biomimétique dopée en 
ions argent AgBNAc ; c) d’un dépôt bicouche d’apatite biomimétique non dopée sur une sous-couche 
d’hydroxyapatite stœchiométrique BNAc/HA ; d) d’un dépôt bicouche d’apatite biomimétique dopée en ions argent 


















































































































































































































































































































































































































































































































 En conclusion, des phénomènes différents ont été observés pour les dépôts 
monocouches d’apatites biomimétiques (création de phases plus riches en ions phosphate en 
surface ou à l’interface) : des analyses complémentaires telles que des analyses Raman avec 
l’utilisation d’une enclume diamant permettrait notamment d’étudier l’effet de pression. Il est 
toutefois important de noter que des déplacements de matière ont été observés par découpe au 
microtome. Cette technique de découpe ne semble ainsi ne pas être la plus appropriée pour de 
telles analyses. D’autres techniques de préparation s’avèrent ainsi nécessaires pour découper 
transversalement les échantillons. Afin de réduire la pollution par déplacement de matière, un 
usinage par faisceau d’ions (découpe ionique) pourrait se révéler intéressante. 
 
3. Imagerie par microscopie électronique à balayage (MEB/FIB) 
 
 Des analyses par microscopie électronique à balayage (MEB) ont été réalisées sur les 
dépôts d’apatites biomimétiques après micro-usinage par faisceau d’ions focalisés (Focused 
Ion Beam - FIB). 
 Les analyses MEB ont été réalisées avec un appareil MEB/FIB FEI HELIOS 600i-
EDS (Centre de MicroCaractérisation Raymond Castaing, Toulouse). Après un dépôt de 
platine en surface de la zone à analyser (2,5 nA, 30 kV), un décapage ionique (Ga
+
, 65 nA, 
30 kV, 1 µs) suivi d’un nettoyage ionique permettant de réduire « l’effet rideaux » (47 nA) 
ont permis de préparer les échantillons pour une visualisation en coupe transversale. La 
Figure 44 présente les images obtenues par cette technique (en mode électrons secondaires) 
avec une tension de 5kV sur chacun des dépôts (monocouches et bicouches) et à différents 
grossissements : x 1 200, x 1 500, x 2 500, x 5 000 et x 6 500. Des analyses EDS ont 
également été effectuées sur les dépôts monocouches d’apatites biomimétiques : la Figure 45 
présente les résultats d’une analyse effectuée sur un dépôt d’apatite biomimétique 
monocouche non dopée BNAc. 
 







Figure 44. Images obtenues par microscopie électronique à balayage (MEB) après décapage ionique (FIB) des dépôts 
d’apatites biomimétiques : a) dépôt monocouche d’apatite biomimétique non dopée BNAc ; b) et c) dépôt monocouche 
d’apatite biomimétique dopée en ions argent AgBNAc ; d) et e) dépôt bicouche d’apatite biomimétique dopée en ions 
argent sur une sous couche d’hydroxyapatite AgBNAc/HA 
 
 Les dépôts d’apatites biomimétiques ont une structure compacte, en accord avec les 
observations effectuées ci-avant (découpes après microtome). Des fissures sont également 
constatées dans les dépôts monocouches, ce qui peut révéler un manque de cohésion au sein 
du dépôt. D’autre part, un manque d’adhérence à l’interface dépôt/substrat est également 
constaté. La rugosité de surface et/ou la présence d’alumine (en gris foncé à l’interface) 
pourrai(ent) initier ces fissurations. De par leur structure hydratée, la dépressurisation et le 
décapage ionique pourraient également être à l’origine de ces fissures. Une meilleure 
adhérence est a contrario observée pour le dépôt bicouche AgBNAc/HA (Figure 44 d et e) : 
10 µm
(a) X 1 200 
(b)
10 µm
X 2 500 (c)
5 µm
X 5 000 
10 µm
(d) X 1 500 (e) X 6 500 
5 µm




la sous couche d’hydroxyapatite semble ainsi favoriser l’adhérence des dépôts d’apatites 
biomimétiques.  
 
 A partir de ces observations, il est également possible d’effectuer quelques mesures 
d’épaisseur. Pour le dépôt d’apatite biomimétique non dopée BNAc, obtenu avec une vitesse 
de balayage de 1000 mm.s
-1
 (vitesse du robot), l’épaisseur du dépôt analysé est estimée à 
15 ± 5 µm. Il est à noter que ce dépôt a été réalisé spécialement pour cette analyse. Le temps 
de décapage ionique (FIB) pour atteindre l’interface dépôt/substrat dépend, en effet, de 
l’épaisseur du dépôt. Afin de réduire ce temps de préparation, des dépôts de quelques microns 
ont ainsi été privilégiés. Cette mesure d’épaisseur permet ainsi d’estimer celle des dépôts 
« références » obtenus à des vitesses de 500 mm.s
-1
 (Tableau 28) : 30 ± 10 µm. Ces résultats 
permettent ainsi de confirmer les mesures effectuées précédemment sur les dépôts découpés 
par microtome. 
 Pour le dépôt d’apatite biomimétique dopée AgBNAc, plus mince, la vitesse de 
projection n’a pas été modifiée. L’épaisseur estimée pour ce dépôt est en accord avec celles 
effectuées précédemment : 12 ± 5 µm, qu’il soit déposé directement sur Ti6Al4V ou sur la 
sous-couche d’hydroxyapatite. Il est important de remarquer que pour ce dernier, il est plus 
facile d’effectuer ces mesures après décapage ionique (FIB) qu’après découpe au microtome : 
l’interface dépôt d’apatite biomimétique/hydroxyapatite est, en effet, clairement observable 
(Figure 44 e). 
 
 Des analyses EDS ont également été effectuées sur les dépôts monocouches afin 
d’analyser les différents éléments présents à l’interface. Les analyses effectuées sur le dépôt 
d’apatite monocouche non dopée BNAc (Figure 45) confirme la présence d’alumine (en vert) 
et d’impuretés à base de fer et de chrome (en rose et en orange, respectivement). Ces analyses 
viennent confirmer les analyses effectuées au début de ce chapitre sur les préparations de 
surface.  
 





   
   
Figure 45. Analyse EDS effectuée sur un dépôt d'apatite biomimétique monocouche d’apatite biomimétique non 
dopée BNAc après abrasion ionique (FIB) 
 
 Les analyses couplées FIB/MEB présentent l’avantage de ne pas contaminer les dépôts 
contrairement aux autres méthodes de préparation (mise en résine, polissage ou microtome). 
Elle permet, d’autre part d’analyser, de manière plus précise, des dépôts plus complexes 
comme nous avons pu le constater pour les dépôts bicouches. Toutefois, le FIB ne permet que 
des analyses de petites dimensions (60 x 20 x 20 µm pour les échantillons analysés) : les 
temps de décapage et de nettoyage pour observation dépendent directement des dimensions 
choisies et peuvent se révéler très longs, en particulier pour ce type de matériau. Afin de 
pouvoir préparer des échantillons pour analyse (Raman, XPS,…) un système de 
découpe/polissage ionique en cross section (type Leica
10
) pourrait se révéler intéressant. 
 
IV. INFLUENCE DES PARAMETRES DE PROJECTION 
 
 Les paramètres de projection Cold Spray, en particulier, la pression [Dickinson, 2010], 
la température [Li, 2006 ; Lima, 2002] la nature du gaz [Balani, 2005 ; Li, 2006 ; Yoon, 2006] 
et la distribution granulométrique [Li, 2005 et 2006] ont été reportés comme les paramètres 




















les plus influents sur les vitesses des particules [Singh, 2012]. Les apatites biomimétiques 
étant métastables, ces paramètres pourraient avoir une influence sur la composition chimique 
des revêtements. L’influence de la température ainsi que celle de la nature du gaz ont ainsi été 
étudiées par spectroscopies vibrationnelles (IRTF et Raman). La reproductibilité du procédé 
Cold Spray (pour des paramètres de projection identiques) a d’autre part été étudiée. 
 
1. Spectroscopie vibrationnelle IRTF 
 
 Dans cette sous-partie, l’influence de la température du gaz et celle de la nature du gaz 
sur les teneurs en ions présents dans le cœur apatitique (ions phosphate, hydrogénophosphate 
et hydroxyde) et dans la couche hydratée (ions phosphate et hydrogénophosphate) ainsi que 
les teneurs en ions carbonate totaux (apatitiques et non apatitiques) ont été étudiées. La 
reproductibilité du procédé Cold Spray a d’autre part, été reportée. 
 
a. La couche hydratée 
 
 Influence de la température de projection 
 
 L’influence de la température sur la composition du cœur apatitique ainsi que sur la 
couche hydratée a, dans un premier temps été étudiée. La poudre d’apatite biomimétique non 
dopée BNAc a été projetée avec quatre températures de projection (T1 < T2 < T3 < T4). La 
poudre d’apatite biomimétique dopée en ions argent AgBNAc a quant à elle, été projetée à 
deux températures différentes (T3 < T4). Les revêtements obtenus ont été analysés par 
spectroscopie vibrationnelle IRTF et les teneurs en ions ont été calculées suivant la méthode 
décrite dans le Chapitre II. Les résultats obtenus sont reportés sur la Figure 46. 
 








Figure 46. Influence de la température de projection sur la couche hydratée des dépôts d’apatites nanocristallines 
biomimétiques carbonatées (teneurs relatives des ions présents dans le domaine 800-425 cm-1 en spectroscopie 
infrarouge) : a) et b) non dopée BNAc ; c) et d) dopée en ions argent AgBNAc 
 
 De faibles variations des teneurs relatives en ions (non apatitiques et apatitiques) sont 
observées entre les dépôts de même nature : la température de projection ne semble pas avoir 
d’influence notable sur la composition des dépôts. Bien que de petites variations soient 
observées, le procédé Cold Spray permet de préserver la couche hydratée des apatites 
biomimétiques. 
 
 Il est à noter qu’entre la poudre et les dépôts d’apatite biomimétique non dopée BNAc, 
une augmentation de la teneur en ions hydroxyde (OH
-
) et hydrogénophosphate non 
apatitiques (HPO4
2-
 non ap) ainsi qu’une diminution de la teneur en ions phosphate (PO4
3-
) 
sont observées. Ces résultats confirment l’hypothèse d’hydrolyse interne proposée 
précédemment (II). Pour les dépôts d’apatite biomimétique dopée en ions argent AgBNAc, 
une augmentation des ions phosphate apatitiques (PO4
3-
 ap) et des ions hydrogénophosphate 
apatitiques (HPO4
2-
 ap) ainsi qu’une diminution de la teneur en ions hydrogénophosphate non 
apatitiques (HPO4
2-
 non ap) et des ions phosphate non apatitiques (PO4
3-

































































































































observées, confirmant l’hypothèse de la diminution de la couche hydratée au profit du cœur 
apatitique. Des phénomènes différents sont ainsi observés, confirmant ce qui a été observé 
précédemment (II) et ne révélant pas d’effet supplémentaire de ce paramètre opératoire dans 
la gamme étudiée. 
 
 Influence du gaz de projection 
 
 L’influence de la nature du gaz de projection sur la composition du cœur apatitique 
ainsi que sur la couche hydratée a été étudiée. La poudre d’apatite biomimétique non dopée 
BNAc a ainsi été projetée avec de l’air et de l’azote. Les teneurs en ions ont été calculées, 




Figure 47. Influence du gaz de projection sur la couche hydratée des dépôts d’apatite nanocristalline biomimétique 
carbonatée non dopée BNAc (teneurs relatives des ions présents dans le domaine 800-425 cm-1 en spectroscopie 
infrarouge) : a) sur tous les ions présents dans le cœur apatitique et la couche hydratée ; b) zoom sur les faibles 
teneurs 
 
 Peu de variations sont observées entre le dépôt d’apatite biomimétique non dopée 
obtenu par projection à l’air « dépôt BNAc-air » et le dépôt d’apatite biomimétique obtenu par 
projection avec de l’azote « dépôt BNAc-azote ». La nature du gaz de projection ne semble 
pas avoir d’influence notable sur la composition des dépôts d’apatite biomimétique non dopée 
BNAc. 




2-) ainsi qu’une diminution de la teneur en ions phosphate (PO4
3-
) 
sont observées. Un phénomène d’hydrolyse interne se produit donc lors de la projection, quel 
que soit le gaz de projection utilisé, mettant en évidence la grande latitude existant au niveau 

































































 Dans cette sous-section, la reproductibilité des dépôts d’apatite biomimétique non 
dopée BNAc a été étudiée afin de vérifier si le procédé Cold Spray permettait d’obtenir des 





Figure 48. Reproductibilité du procédé Cold Spray sur la couche hydratée des dépôts d’apatite nanocristalline 
biomimétique carbonatée non dopée BNAc (teneurs relatives des ions présents dans le domaine 800-425 cm-1 en 
spectroscopie infrarouge) : a) sur tous les ions présents dans le cœur apatitique et la couche hydratée ; b) zoom sur les 
faibles teneurs 
 
 De faibles variations sont observées entre les dépôts d’apatite biomimétique non dopée 
BNAc obtenus lors des trois campagnes décrites au début de ce chapitre. Ces résultats 
permettent d’affirmer, pour ce type d’apatite, que le procédé Cold Spray est un procédé 
robuste, permettant de préserver la couche hydratée des apatites biomimétiques. 
 
b. Les ions carbonate totaux 
 
 Influence de la température de projection 
 
 L’influence de la température sur la teneur en ions carbonate a, également, été étudiée. 
La poudre d’apatite biomimétique non dopée BNAc a été projetée avec quatre températures 
de projection (T1 < T2 < T3 < T4). La poudre d’apatite biomimétique dopée en ions argent 
AgBNAc a quant à elle, été projetée à deux températures différentes (T3 < T4). Les 
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ions carbonate ont été calculées suivant la méthode proposée par Anne Grunenwald décrite 
dans le Chapitre II. Les résultats obtenus sont reportés sur la Figure 49. 
 
  
Figure 49. Influence de la température de projection sur la teneur en ions carbonate totaux des apatites 
nanocristallines biomimétiques carbonatées : a) non dopée BNAc et b) dopée en ions argent AgBNAc 
 
 Une perte en ions carbonate est constatée après projection quelle que soit la poudre 
projetée. Celle-ci s’avère toutefois, plus importante pour les dépôts d’apatite biomimétique 
non dopée BNAc que pour les dépôts d’apatite biomimétique dopée en ions argent AgBNAc, 
confirmant les résultats obtenus précédemment (II). 
 La température ne parait pas être un facteur d’influence : les teneurs en ions 
carbonates sont, en effet, similaires quelle que soit la température de projection (pour une 
même nature de poudre). 
 
 Influence du gaz de projection 
 
 L’influence de la nature du gaz de projection sur la teneur en ions carbonates a d’autre 
part, a été étudiée. La poudre d’apatite biomimétique non dopée BNAc a ainsi été projetée 
avec de l’air et de l’azote, les autres paramètres de projection ayant été fixés. Les teneurs en 
ions carbonate ont été calculées suivant la méthode d’Anne Grunenwald. Les résultats obtenus 










































































Figure 50. Influence du gaz de projection sur la teneur en ions carbonate totaux de l’apatite nanocristalline 
biomimétique carbonatée non dopée BNAc 
 
 La nature du gaz ne parait pas être un facteur d’influence : la teneur en ions carbonate 
du dépôt obtenu par projection à l’air et celle du dépôt obtenu par projection à l’azote sont, en 
effet, similaires. 
 Une perte en ions carbonate est d’autre part observée après dépôt, confirmant une 




 La reproductibilité des dépôts d’apatite biomimétique non dopée BNAc a été étudiée 
afin de vérifier si le procédé Cold Spray permettait d’obtenir des dépôts présentant une teneur 
en ions carbonate similaire. Les résultats sont ainsi reportés sur la Figure 51. 
 
 
Figure 51. Reproductibilité du procédé Cold Spray sur la teneur en ions carbonate des dépôts d’apatite 




























































 Une faible variation est observée entre les dépôts obtenus lors des trois campagnes 
effectuées au Centre de Projection Thermique : le procédé Cold Spray permet ainsi d’obtenir 
des dépôts présentant des teneurs en ions carbonate similaire. 
 
2. Spectroscopie vibrationnelle Raman 
 
 Dans cette sous-partie, l’influence de la température du gaz et celle de la nature du gaz 
sur les ions phosphate de la couche hydratée (non apatitiques) ainsi que sur les ions 
carbonates (de type B et non apatitiques) ont été étudiées. Cette étude permet, notamment de 
compléter les résultats obtenus par IRTF. Il est à noter que les analyses Raman présentées 
dans cette sous-section ont été acquises en surface des échantillons. 
 
 Influence de la température de projection 
 
 L’influence de la température sur la teneur en ions phosphate non apatitiques et en 
ions carbonate de type B et non apatitiques a, dans un premier temps, été étudiée. La poudre 
d’apatite biomimétique non dopée BNAc a été projetée avec quatre températures de 
projection (T1 < T2 < T3 < T4). La poudre d’apatite biomimétique dopée en ions argent 
AgBNAc a quant à elle, été projetée à deux températures différentes (T3 < T4). Les 
revêtements obtenus ont été analysés par spectroscopie vibrationnelle Raman et les teneurs en 
ions ont été calculées suivant la méthode proposée dans le Chapitre II. Les résultats obtenus 
sont reportés sur la Figure 52. 
 
  
Figure 52. Influence de la température de projection sur la teneur en ions phosphate non apatitiques et carbonates de 
type B et non apatitiques des apatites nanocristallines biomimétiques carbonatées : a) non dopée BNAc et b) dopée en 
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 La température, par ces analyses, semble avoir une influence sur la teneur en ions 
phosphate non apatitiques (surface du dépôt), contrairement à ce qui a pu être observé en 
IRTF : pour les dépôts d’apatite biomimétique non dopée BNAc, celle-ci diminue lorsque la 
température augmente et au contraire, augmente pour les dépôts d’apatite biomimétique dopée 
en ions argent AgBNAc. Il est toutefois important de remarquer que, contrairement aux 
analyses IRTF effectuées ci-avant, ces analyses Raman ont été effectuées en surface des 
revêtements. La surface des dépôts, en composition, semble ainsi légèrement différente de 
celle du dépôt dans son volume (IRTF). Des analyses complémentaires telles que des 
cartographies Raman (après une meilleure préparation de découpe) permettraient de confirmer 
ou infirmer cette hypothèse. 
 La température n’a, en revanche, que très peu d’effet sur la teneur en ions carbonate de 
type B et non apatitiques : aucune tendance n’est observée. Ces résultats confirment les 
résultats IRTF obtenus ci-avant (IV.1). 
 
 Influence du gaz de projection 
 
 L’influence de la nature du gaz de projection sur la teneur en ions carbonates a d’autre 
part, a été étudiée. La poudre d’apatite biomimétique non dopée BNAc a ainsi été projetée 
avec de l’air et de l’azote pour des paramètres fixés. Les teneurs en ions ont été calculées 




Figure 53. Influence de la nature du gaz de projection sur la teneur en ions phosphate non apatitiques et 
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 La nature du gaz a une influence notable sur la composition des dépôts en surface, en 
particulier sur la teneur en ions phosphate non apatitiques, contrairement à ce qui a pu être 
observé en IRTF. La surface des dépôts, en composition, semble ainsi différente de celle du 
dépôt dans sa totalité (IRTF), prouvant, une nouvelle fois, la nécessité d’analyses 
complémentaires (cartographies Raman). 
 La nature du gaz ne semble, au contraire, ne pas avoir d’influence sur la teneur en ions 




 Le procédé Cold Spray possède, pour la projection d’apatites biomimétiques, de réels 
atouts. D’une part, il permet de préserver les quatre principales caractéristiques de ces 
apatites : les dépôts possèdent, en effet, une composition non stœchiométrique (II. 4), 
contiennent des ions carbonate et hydrogénophosphate (II. 3 ; III) et leurs nanocristaux (II. 2), 
supposés en forme de plaquettes (à confirmer par des analyses MET), contiennent en surface 
une couche hydratée (ions non apatitiques) (II.3 ; III). D’autre part, par cette étude, les 
paramètres de projection tels que la température ou la nature du gaz ne semblent avoir que 
peu d’influence sur la composition globale des revêtements bien que des phénomènes 
différents soient observés en surface des revêtements (restants à confirmer). Ce procédé, 
possède, ainsi des fenêtres de projection ainsi qu’une reproductibilité intéressantes pour 




 A ce jour, seulement quelques techniques de projection de particules dites « basse 
température » permettent d’obtenir des dépôts métalliques et céramiques : le système de dépôt 
de nano-particules (Nano-Particle Deposition System - NPDS), la technique de dépôt aérosol 
(Aerosol Deposition - AD), le co-dépôt et le procédé Cold Spray. Ces procédés permettent, 
notamment, de minimiser les transformations thermiques des particules (céramiques ou 
métalliques) ainsi que celles des substrats. Afin d’optimiser les paramètres de dépôt pour les 
applications visées et ainsi améliorer la qualité des dépôts (homogénéité, adhérence, 
épaisseur,…), il est toutefois nécessaire de comprendre le mécanisme de dépôt des particules.  




 Le mécanisme de dépôt de particules métalliques résulterait d’une déformation 
plastique des particules métalliques et du substrat lors de l’impact des particules (instabilité de 
cisaillement adiabatique) [Champagne, 2005 ; Dickinson, 2010 ; Ghelichi, 2009 ; Singh, 
2012]. Expérimentalement, le mécanisme reste encore difficile à déterminer en raison 
notamment des difficultés de mesure de la taille des particules en vol (1-50 µm) [Singh, 
2012]. Des analyses numériques permettent toutefois de simuler l’impact de particules 
métalliques sur des substrats de différentes natures pour les procédés Cold Spray [Assadi, 
2003 et 2011 ; Christoulis, 2011 ; Li, 2007 ; Ghelichi, 2011 ; Marrocco, 2006 ; Schmidt, 
2006].  
 
 Le mécanisme de dépôt de particules céramiques n’a, à ce jour, pas été complètement 
élucidé. Des analyses à la fois numériques et expérimentales ont toutefois permis de proposer 
un mécanisme de dépôt pour le procédé aérosol ainsi que pour le procédé de projection de 
nano-particules. Basé sur des résultats expérimentaux, le mécanisme de dépôt pour le procédé 
aérosol a pour la première fois été défini comme une « consolidation par impact à température 
ambiante » (Room Temperature Impaction Consolidation - RTIC) [Akedo, 2004, 2006 et 
2008]. Une fragmentation des particules et une adhésion entre ces particules fragmentées et le 
substrat ont été observées. Plus récemment, un mécanisme de dépôt de particules céramiques 
pour le procédé de dépôt de nano-particules a été proposé en utilisant une analyse numérique 
et des résultats expérimentaux pour des particules d’alumine [Chun, 2011 et 2014]. Ce 
procédé peut être décrit en plusieurs étapes : 
- Les particules submicroniques se fragmentent en nanoparticules lors de l’impact avec 
le substrat. Ces nanoparticules fracturées se lient faiblement les unes aux autres en 
raison d'une faible densité de tassement, conduisant à une faible liaison entre les 
particules, 
- Les particules submicroniques ultérieures frappent les nanoparticules accumulées en 
surface et les compactent/densifient par impacts successifs. Ces nanoparticules sont 
consolidées grâce à une augmentation locale de la température et de la pression. Les 
particules submicroniques se fragmentent également à l’impact et ces phénomènes de 
fracture et de liaison continuent à se produire par impact de particules successives. Les 
nanoparticules ainsi consolidées forment un dépôt. 
 
 Ce mécanisme proposé se révèle être proche de ce qui a été observé en microscopie 
électronique à balayage (coupe transversale) pour les dépôts d’apatites nanocristallines 




biomimétiques carbonatées obtenus lors de cette étude. En raison de la fragilité des 
agglomérats observée lors de l’étude granulométrique (Chapitre II), on peut faire l’hypothèse 
que les agglomérats se fragmentent avant impact sous l’effet de la pression et de la vitesse du 
gaz, les vitesses et les pressions des procédés Cold Spray étant bien supérieures à celles des 
procédés aérosols et de dépôt de nano-particules. La vitesse des particules, bien que 
fragmentées avant impact, permettrait de générer suffisamment d’énergie à l’impact pour 
permettre la densification des particules antérieures. La surface hydratée, présente en surface 
des nanocristaux, permettrait, peut-être, de faciliter la création de liaisons, même faibles, entre 
les nanoparticules lors de l’impact et de la densification des particules, rendant le dépôt 
cohésif [Martinet, 2011]. La Figure 54 représente de manière schématique les différentes 
étapes proposées pour le mécanisme des dépôts d’apatites biomimétiques. 
 
 


































 Il est à noter que des analyses par ombroscopie laser, la vélocimétrie par images de 
particules (PIV) [Fauchais, 2015] et/ou l’analyse par diffusion dynamique de la lumière 
(Dynamic Light Scattering - DLS) d’une suspension de particules projetées et récupérées 
permettraient de vérifier l’hypothèse de fragmentation des particules avant impact. 
 






Chapitre IV :  
Etudes Préliminaires de la Biocompatibilité et 
de l’Adhérence Mécanique des Revêtements 
d’Apatites Biomimétiques 
  






 Un implant revêtu, une fois positionné, est soumis à une activité des cellules osseuses 
(ostéoblastes, ostéoclastes,…) ainsi qu’à l’action chimique des fluides biologiques présents 
dans le tissu osseux. Le revêtement, par sa nature, doit faciliter la reconstruction osseuse 
autour de l’implant sans altérer ou être altéré par le milieu environnant, autrement dit, être 
biocompatible.  
 La pose d’un implant engendre, d’autre part, des frottements avec le tissu osseux lors 
de sa mise en place le soumettant ainsi à des sollicitations mécaniques susceptibles de 
dégrader le revêtement qui le recouvre. Il est non seulement indispensable que le revêtement 
conserve son intégrité pendant sa mise en place mais également pendant toute la durée 
d’utilisation de l’implant (~15-20 ans). La dégradation chimique et/ou physique du 
revêtement à cœur et/ou aux interfaces du revêtement peut, en effet, avoir de graves 
conséquences pour le patient. Les résidus formés lors de la pose sont susceptibles de 
provoquer des douleurs, des réactions inflammatoires voire un descellement précoce de 
l’implant. L’adhérence initiale et la cohésion du revêtement sont donc des paramètres 
essentiels dans la fiabilité d’un revêtement, en particulier quand la qualité de vie d’un patient 
est en jeu. 
 
 La tenue mécanique et le caractère barrière et/ou ostéoconducteur sont donc des 
facteurs essentiels pour la réussite d’une pose d’implant, et quelle que soit l’application 
(dentaire ou orthopédie). Ce chapitre portera ainsi sur des études préliminaires de la 
bioactivité et de l’adhérence mécanique des revêtements d’apatites obtenus par le procédé 
Cold Spray.  
 
I. ETUDE DE LA BIOCOMPATIBILITE DES REVETEMENTS 
 
 Avant d’être implanté, chez l’animal puis chez l’homme, il est nécessaire de connaître 
les propriétés d’un matériau, en particulier sa biocompatibilité. L’adhésion, la prolifération 
cellulaire et le potentiel de différenciation d’un matériau sont considérés comme des facteurs 
de non-cytotoxicité [Liu, 2007]. Ils permettent, en effet, de fournir des indications sur les 
propriétés ostéoconductrices et ostéoinductrices du matériau. Les réponses obtenues 




dépendent toutefois des caractéristiques des matériaux testés mais également des modèles 
et/ou des types cellulaires utilisés. 
 
 De nombreux modèles cellulaires permettent d’étudier la biocompatibilité d’un 
matériau [Autefage, 2009]. Le choix d’un modèle repose principalement sur le comportement 
que peut avoir les cellules vis-à-vis du matériau. Les conditions de culture (présence ou 
absence d’agents ostéogéniques11 facilitant la différenciation des cellules en ostéoblastes) et 
l’état de différenciation des cellules constituent les premiers critères pour ce choix. Ces 
paramètres ont en effet, une influence directe sur les résultats : pour étudier les propriétés 
ostéoinductrices d’un matériau, des cellules non différenciées et cultivées en absence d’agents 
ostéogéniques seront privilégiées ; pour étudier les propriétés ostéoconductrices d’un 
matériau, des cellules en voie de différenciation et/ou différenciées seront au contraire 
sélectionnées. 
 
 Les cellules souches mésenchymateuses (CSM), terme donné par Arnold Caplan en 
1991 [Caplan, 1991], sont des cellules d’origine mésodermique présentes dans divers types de 
tissus tels que la moelle osseuse (cellules stromales médullaires), les muscles, le foie ou le 
tissu adipeux. Ces cellules sont qualifiées de « multipotentes », ce qui signifie qu’elles 
peuvent produire plus d’un type de cellules appartenant aux tissus squelettiques. Ces cellules 
ont notamment la capacité de s’auto-renouveler en culture cellulaire mais perdent très vite 
cette aptitude pour se différencier et donner naissance à des cellules dites spécialisées telles 
que les cellules cartilagineuses (chondrocytes), les cellules osseuses (ostéoblastes) et les 
cellules graisseuses (adipocytes) en fonction de leur environnement. Ces cellules présentent 
ainsi une grande hétérogénéité de potentiel de différenciation et de prolifération. 
 
 Pour étudier la différenciation ostéoblastique en réponse à un biomatériau, ce type de 
cellules constitue ainsi, un modèle de choix. Dans la majorité des études effectuées sur des 
biomatériaux, les CSM sont cultivées en présence d’un milieu ostéogénique, permettant de 
faciliter leur différenciation ostéoblastique. Quelques études ont toutefois montré qu’elles 
avaient la capacité d’exprimer des marqueurs de différenciation ostéoblastique et ce, en 
absence de ce type de milieu, apportant ainsi des informations sur le comportement 
ostéoinducteur des matériaux [Muller, 2008]. 
                                                 
11
 Ostéogénique : se dit de ce qui est relatif à la formation du tissu osseux (ostéogénèse) 




 Il existe d’autre part, plusieurs types de cellules : les cellules issues de cultures 
primaires et les cellules issues de lignées établies. Les cellules primaires présentent l’avantage 
d’être relativement proches de la population ostéoblastique que l’on retrouve in vivo. 
Toutefois, les conditions de cultures souvent délicates (sensibilité au lot de sérum, nombre de 
passages limités,…), et la variabilité interindividuelle limitent leur utilisation. Ainsi, pour 
limiter la variabilité biologique et donc faciliter la répétabilité des résultats, les cellules issues 
de lignées établies sont souvent privilégiées pour étudier les interactions cellules/matériau 
bien que leur comportement puisse s’avérer différent de celui des cellules primaires [Oreffo, 
1999]. 
 
 L’adhésion, la prolifération, la morphologie et la différenciation de cellules souches 
mésenchymateuses capables de se différencier en ostéoblastes, ont été étudiées sur des 
échantillons non revêtus (échantillons témoins) et des échantillons revêtus par Cold Spray 
(apatites nanocristallines) ou par Projection Plasma Atmosphérique APS (hydroxyapatite). 
Les résultats obtenus ont ainsi permis d’évaluer qualitativement la biocompatibilité de ces 
échantillons. 
 
 Les essais biologiques mis en œuvre dans cette étude ont été effectués à l’Université 
Technologique de Sydney (UTS), au département School of Life Sciences, dans le cadre d’un 
Soutien à la Mobilité Internationale (SMI) délivré par l’Institut National Polytechnique de 
Toulouse (INPT). Ce financement a également permis de soutenir le projet « Next Generation 
Biocoating », projet tripartite franco-anglo-australien entre le CIRIMAT-INPT (Equipe PPB), 
l’Université de Birmingham (School of Metallurgy and Materials) et l’Université 
Technologique de Sydney (School of Mathematical and Physical Sciences - School of Life 
Sciences). 
 
 Il est à noter que cette étude a été approuvée par le comité d'éthique de la recherche 









1. Les cellules souches humaines dérivées du tissu adipeux 
 
 Des cellules souches humaines dérivées du tissu adipeux (hADSCs) obtenues à partir 
d’amas graisseux, provenant d’une chirurgie de liposuccion, ont été utilisées pour cette étude. 
Le tissu adipeux peut être dissocié en deux fractions :  
- une fraction adipocytaire contenant des adipocytes emplis de lipides, 
- une fraction stromale contenant une population cellulaire hétérogène capable de se 
différencier ex vivo en divers types cellulaires : ostéoblastes, chondroblastes, cellules 
endothéliales, myocytes et cardiomiocytes. 
 
 Les étapes décrites ci-dessous ont permis de séparer ces deux fractions et d’obtenir une 
quantité de cellules suffisante pour les tests de non-cytotoxicité. Il est à noter que ces étapes 
ont été effectuées dans des conditions stériles sous une hotte à flux laminaire de classe II 
(série Clyde-Apac BH2000) afin de prévenir d’éventuelles contaminations 
(microorganismes). 
 
 Les amas graisseux ont tout d’abord été lavés, deux fois, avec un milieu commercial 
D-MEM
TM
 (Gibco), puis hachés brièvement avec une paire de ciseaux jusqu’à obtenir une 
suspension. Une solution commerciale de collagénase de type 1 (Gibco) a ensuite été ajoutée 
à cette suspension puis placée dans un incubateur pendant 45 minutes à 37°C et 5% de CO2 
(air humidifié) : cette étape permet notamment de séparer les tissus conjonctifs en dégradant 
les fibres de collagène (étape de digestion). La suspension ainsi formée a ensuite été 
centrifugée à l’aide d’une centrifugeuse Beckman-Coulter Allegra X-15R benchtop à 1600 g 
durant 10 minutes à 4°C afin de séparer les adipocytes (surnageant) de la fraction vasculaire 
stromale (SVF) contenant les cellules souches (culot). Le culot a été remis en suspension avec 
3 millilitres de solution commerciale D-MEM
TM 
(Gibco) et 3 millilitres d’une solution 
commerciale de Ficoll Paque PLUS
TM 
(Sigma-Aldrich). Une centrifugation à 1600 g pendant 
20 minutes a ensuite permis de séparer les globules rouges (surnageant) du SVF (culot). Afin 
de diluer le Ficoll résiduel du SVF, 8 millilitres de sérum D-MEM
TM
 ont été ajoutés à ce 
prélèvement. Les cellules souches ont ensuite été centrifugées à 1000 g pendant 10 minutes. 
Cette opération de lavage a été répétée une seconde fois puis le culot a été remis en 
suspension avec du milieu D-MEM GlutaMAX/F12
TM
 (Gibco), 10% de sérum fœtal bovin 
(FBS, Invitrogen) et 1% d'antibiotiques/antimycosiques (ABAM, Invitrogen). Cette 




suspension a enfin été répartie en portions aliquotes de 2 millilitres dans des flacons de culture 
cellulaire (T25, Nunc) puis placés dans un incubateur à 37°C, 5% de CO2 (air humidifié) 
pendant quelques jours (5-10 jours) afin de permettre aux cellules souches hADSCs d’adhérer 
aux flacons de culture et de s’auto-renouveler. Les cellules non-adhérentes (généralement 
mortes) ont été éliminées en remplaçant régulièrement le sérum D-MEM GlutaMax/F12
TM
 
(tous les 2 à 3 jours). Une solution commerciale TrypLE
TM
 Express (12604, Gibco) a d’autre 
part été utilisée pendant cette étape de culture cellulaire : celle-ci permet de détacher les 
cellules adhérentes de leurs flacons de culture lorsque elles atteignent une confluence
12
 
limitant leur prolifération (~80-90%). Après centrifugation (1000 g pendant 10 minutes), les 
cellules souches (culot), par addition de D-MEM GlutaMAX/F12
TM
, peuvent ainsi être 
transvasées dans des flacons de cultures cellulaires plus grands (T175, Nunc). Cette étape, 
nécessaire à la prolifération des cellules souches, a permis d’obtenir une quantité suffisante 
pour les tests de biocompatibilité effectués.  
 
2. Mise au point de la procédure (pré-test) 
 
 En raison des contraintes liées à l’utilisation de cellules souches mésenchymateuses, et 
de la faible quantité produite, l’auto-renouvèlement des cellules s’étant révélé très lent, seules 
quelques expériences préliminaires (un pré-test et un essai de biocompatibilité en conditions 
optimisées) ont pu être effectuées.  
 Les conditions expérimentales, décrites ci-dessous, ont ainsi été optimisées dans un 
premier temps (pré-test). 
 
 Pour ce pré-test, deux revêtements ont été étudiés : 
 Un revêtement Cold Spray monocouche d’apatite nanocristalline non dopée, 
d’épaisseur 65 ± 10 µm, sur un substrat en Ti6Al4V sablé, noté « BNAc », 
 Un revêtement Cold Spray monocouche d’apatite nanocristalline dopée en argent, 
d’une épaisseur 15 ± 5 µm, sur un substrat en Ti6Al4V sablé, noté « AgBNAc ». 
 
                                                 
12
 Confluence : degré d’écartement qui existe entre cellules adhérentes cultivées en monocouche sur un 
support (boite de culture cellulaire). 100% de confluence, par exemple, décrit un tapis cellulaire ne présentant 
aucun interstice entre les cellules, autrement dit, elles se touchent toutes. 




 Les échantillons ont été placés dans une plaque de culture cellulaire transparente 
composée de 6 puits à fonds plats (Nunc) et ont été distribués comme suit : 
 1 puits sans échantillon (témoin), 
 1 puits avec deux petits échantillons en silicium (échantillons témoins), 
 1 puits avec l’échantillon revêtu BNAc, 
 1 puits avec l’échantillon revêtu AgBNAc. 
 Cette plaque a ensuite été stérilisée par UV pendant 20 minutes, sous une hotte à flux 
laminaire de classe II (série Clyde-Apac BH2000). 
 
 Une suspension de cellules souches hADSCs a, d’autre part, été préparée suivant ce 
protocole : 
- l’ajout d’une solution commerciale TrypLETM Express (12604, Gibco) permet dans un 
premier temps, de détacher les cellules souches hADSCs des flacons de culture 
cellulaire (T175, Nunc), cultivées au préalable, 
- une centrifugation à 1000 g pendant 10 minutes permet, dans un second temps, de 
séparer les cellules souches du TrypLE
TM
 Express : le culot obtenu est ensuite remis 
en suspension avec du milieu D-MEM GlutaMAX
TM
 pour obtenir une concentration 
finale d’environ 1 x 104 cellules.ml-1.  
 
 5 millilitres de cette suspension de cellules souches sont ensuite ajoutés par puits 
(quantité suffisante pour recouvrir la surface d’un échantillon). Cette plaque est ensuite placée 
à l’étude à 37°C, 5 % CO2 (air humidifié), durant 6 jours.  
 
 Le milieu (D-MEM glutaMAX/F12
TM) a été renouvelé après 3 jours d’incubation. Ce 
renouvellement permet notamment de fournir de nouveaux dipeptides, essentiels pour le bon 
développement des cellules, et d’éliminer les cellules qui n’auraient pas survécu au test 
(cellules non adhérentes et/ou mortes). 
 
 Après 6 jours d’incubation, les échantillons sont préparés pour observation suivant ce 
protocole : 
- les puits ont été vidés puis ont été lavés avec 2,5 mL de solution de PBS (Phosphate 
Buffered Saline) ou solution tampon phosphate salin, 




- 2,5 mL d’une solution de formaldéhyde à 4%vol a ensuite été ajoutée à chaque puits 
pour fixer les cellules souches aux échantillons et au fond des puits. Après une 
incubation d’1h à 37°C, les puits ont été vidés puis lavés avec 2,5 mL d’eau milli-Q, 
- les cellules fixées ont enfin été déshydratées par des lavages (2,5 mL/puits) à 
concentrations croissantes en éthanol (20%vol, 60%vol, 80%vol et 98%vol). 
 
 Analyse des échantillons : 
 
 Les dépôts ont été observés par microscopie électronique à balayage (ZEISS - Supra 
55 VP, Université Technologique de Sydney), à une tension de 5 kV et à différents 
grossissements (15k ou 20k). 
 Après 6 jours d’incubation, des cellules souches ont été observées en surface des 
dépôts Cold Spray d’apatites biomimétiques monocouches BNAc et AgBNAc (Figure 55) : 
les dépôts semblent, à première vue, être biocompatibles. Ces cellules souches observées ont 
des formes très diverses : elles forment des prolongements longs et fins en surface des dépôts 
et entre cellules. Elles n’ont vraisemblablement pas eu le temps de proliférer en surface des 




Figure 55. Images obtenues par microscopie électronique à balayage des cellules souches après le pré-test : a) et b) sur 
le dépôt d’apatite nanocristalline biomimétique carbonatée non dopée BNAc ; c) et d) sur le dépôt d’apatite 














 Il est à noter que la concentration en cellules souches peut également avoir une 
influence sur les résultats : l’échange de protéines entre cellules souches voisines est, en effet, 
nécessaire pour leur bon développement, leur adhésion et leur prolifération. Afin d’améliorer 
le test, un temps d’incubation plus long permettrait, notamment, d’aider les cellules souches à 
proliférer et/ou à se différencier. Une concentration plus élevée en cellules souches 
permettrait, d’autre part, de favoriser l’échange de protéines entre les cellules et donc leur 
développement. 
 
3. Essai de biocompatibilité en conditions optimisées 
 
 Le temps ayant été un facteur limitant pour la culture des cellules souches hADSCs, la 
concentration en cellules souches n’a pas été modifiée par rapport au pré-test. Le temps 
d’incubation a, quant à lui, été prolongé de 3 jours pour cet essai afin de favoriser notamment 
le développement des cellules souches.  
 
 Pour cette étude, plusieurs échantillons, revêtus et non revêtus, ont été testés. Leurs 
caractéristiques sont présentées dans le Tableau 38. 
 







Silicium / / Silicium < 0,01 
Ti6Al4V poli / / Ti6Al4V ELI < 0,01 
Ti6Al4V sablé / / 
Ti6Al4V ELI sablé 
manuellement par 
l’entreprise 2PS 
2,7 ± 0,2 
BNAc 
Cold Spray 
60 ± 10 Ti6Al4V ELI sablé 
par Cold Spray (T3-
90° + PC3) 
4,0 ± 0,2 
AgBNAc 15 ± 5 3,5 ± 0,5 
HA APS 100 ± 15 Ti6Al4V ELI sablé 
manuellement par 
l’entreprise 2PS 
7,2 ± 0,6 
BNAc/HA 
Cold Spray / APS 
60 ± 10 / 100 ± 15 7,5 ± 1,5 
AgBNAc/HA 15 ± 5 / 100 ± 15 8,0 ± 0,6 
 
 
 Les échantillons, en triplicat, ont été placés dans des plaques de culture cellulaire 
transparentes composées de 6 puits à fond plats (Nunc). Ils ont été attribués comme suit : 
 Plaque A : 1 puits de référence sans échantillon (témoin), 2 puits avec des 
échantillons en silicium (échantillons témoins) et 3 échantillons Ti6Al4V polis, 




 Plaque B : 3 échantillons Ti6Al4V sablés et 3 échantillons HA, 
 Plaque C : 3 échantillons BNAc et 3 échantillons BNAc/HA, 
 Plaque D : 3 échantillons AgBNAc et 3 échantillons AgBNAc/HA. 
 
 Ces plaques ont ensuite été stérilisées par UV durant 20 minutes, sous une hotte à flux 
laminaire de classe II (série Clyde-Apac BH2000). 
 
 Une suspension de cellules souches hADSCs a, d’autre part, été préparée suivant le 
protocole décrit précédemment (concentration de 1 x 10
4
 cellules.ml
-1). L’incubation a été 
effectuée pendant 9 jours. 
 Le milieu (D-MEM glutaMAX/F12) a été renouvelé tous les 2 à 3 jours d’incubation. 
 Il est à noter que deux échantillons ont présentés une contamination durant ce test 
(prolifération de bactéries) : un échantillon BNAc/HA et un échantillon BNAc, après 3 jours 
et 6 jours d’incubation, respectivement. 
 
 Analyse des dépôts : 
 
 L’adhérence, la taille, la forme et la structure générale des cellules en surface des 
échantillons ont, dans un premier temps, été analysées par microscopie électronique à 
balayage (ZEISS - Supra 55 VP, Université Technologique de Sydney), à une tension de 5 kV 
et à différents grossissements (1 k, 1,5 k, 5 k, 10 k, 15 k ou 20 k), selon la taille des cellules 
souches observées. 
 
 Après 9 jours d’incubation, des cellules souches sont observées en surface de tous les 
échantillons testés (Figure 56) ce qui indique que ces cellules se sont développées et ont 
proliféré en surface des échantillons revêtus et non revêtus. 
 
 























































































Figure 56. Images obtenues par microscopie électronique à balayage des cellules souches après le test de 
biocompatibilité : a) et b) sur les échantillons en silicium (référence) ; c) et d) sur les substrats en Ti6Al4V ELI polis ; 
e) et f) sur les substrats en Ti6Al4V ELI sablés par l’entreprise 2PS ; g) et h) sur les dépôts monocouches d’apatite 
nanocristalline biomimétique carbonatée non dopée BNAc ; i) et j) sur les dépôts monocouches d’apatite 
nanocristalline biomimétique carbonatée et dopée en ions argent AgBNAc ; k) et l) sur les dépôts monocouches 
d’hydroxyapatite stœchiométrique HA; m) et n) sur les dépôts bicouches d’apatite nanocristalline biomimétique 
carbonatée non dopée sur une sous-couche d’hydroxyapatite stœchiométrique BNAc/HA ; o) et p) sur les dépôts 
bicouches d’apatite nanocristalline biomimétique carbonatée et dopée en ions argent sur une sous-couche 






















 Les cellules souches observées ont des formes et des tailles très diverses selon la 
nature et/ou la rugosité de l’échantillon. La surface polie des échantillons en silicium et en 
Ti6Al4V permet de favoriser le développement des cellules souches en surface : une 
différence de taille, d’un facteur compris entre 3 et 5, est, en effet, constatée entre ces 
échantillons (Figure 56 a, b, c et d) et les substrats sablés (Figure 56 e et f). Il s’avère toutefois 
difficile d’évaluer avec exactitude la taille des cellules pour les échantillons sablés : celles-ci 
s’enchevêtrent, en effet, dans les interstices de l’échantillon (Figure 56 f). Concernant les 
dépôts, qualitativement, aucune différence significative n’est observée entre les dépôts 
d’apatites biomimétiques et les dépôts d’hydroxyapatite stœchiométrique : les cellules ont 
adhéré aux dépôts et présentent des tailles et des formes similaires. La rugosité de surface 
et/ou la nature des dépôts ne semblent pas avoir d’influence sur la prolifération cellulaire. 
 
 Les dépôts d’apatites biomimétiques s’avèrent biocompatibles : la présence de 
cellules souches ayant proliféré en surface des dépôts permet d’arriver à cette conclusion. Les 
analyses MEB n’ont, d’autre part, permis de distinguer de différences entre les dépôts 
d’apatites biomimétiques (monocouches ou bicouches) et les dépôts d’hydroxyapatite. Des 
analyses des cellules présentes dans les puits (entourant les échantillons) ont donc été 
effectuées. 
 
 Analyse de puits : 
 
 Les cellules souches entourant le matériau (fond de puits) ont, dans un second temps, 
été examinées par microscopie inversée afin d’étudier d’éventuels changements 
morphologiques : la présence d'un matériau peut, en effet, dans un environnement in vitro, 
influencer l'ensemble des cellules cultivées. Les modifications morphologiques et les 
capacités de croissance des cellules permettent notamment de distinguer les différentes étapes 
de l’osteodifférenciation ou de mort cellulaire. La différenciation a d’autre part, été identifiée 
avec un test de coloration au rouge d’alizarine : celui-ci permet, en effet, d’identifier les 
dépôts calciques qui sont produits lors du processus de différenciation ostéogénique 
(différenciation en ostéoblastes) par formation d’un complexe avec le calcium (chélation). 
 
 L’interprétation biologique décrite ci-dessous est basée sur des différences 
morphologiques observées entre les cellules souches hADSCs mises en culture avec les 
échantillons précédemment décrits (échantillons revêtus et non revêtus) et celles mises en 




culture avec les échantillons témoins de silicum (Figure 57). Les comparaisons se focaliseront 
essentiellement sur le type de croissance, la taille de la population, les changements 
morphologiques cellulaires et la présence ou l'absence de dépôts calciques (test de coloration 
au rouge d’alizarine). 
 
- Les cellules en présence de silicium : 
 
 Les échantillons en silicium (matériau inerte), sont couramment utilisés pour ce type 
de test en tant qu’échantillon témoin (morphologies des cellules souches). 
 Les cellules observées en culture avec les échantillons de silicium (Figure 57 a) ont 
une structure et une croissance conforme à ce qui peut être observée après 9 jours 
d’incubation sans échantillon. Leur densité cellulaire est normale : la confluence est estimée à 
85%. Ces cellules présentent une certaine ressemblance avec les cellules des autres cultures, 
notamment celles entourant les échantillons en Ti6Al4V. Ces cellules paraissent, toutefois, 
beaucoup plus dispersées/étalées. Ces cellules ne montrent aucune trace de dépôt calcique : 
aucune tache n’est visible par le test au rouge d’alizarine (Figure 57 b). Les cellules souches 
entourant les échantillons de silicium présentent ainsi les caractéristiques attendues en tant 
qu’échantillons témoins (morphologies, prolifération,…). 
 
- Les cellules en présence des échantillons en Ti6Al4V polis et sablés : 
 
 Ces deux échantillons sont indiscernables en microscopie inversée (Figure 57 c et e). 
Les cellules souches se sont développées de manière analogue à celles observées en présence 
de silicium : aucune différence morphologique n’est observée. Celles-ci ne montrent, en outre, 
pas de preuve de différenciation ostéogénique comme on peut le constater par le manque de 
coloration au rouge d’alizarine (Figure 57 d et f).  
 
- Les cellules en présence des dépôts monocouches d’apatites biomimétiques : 
 
 Dépôt monocouche BNAc : 
 
 Les cellules ont une densité supposée normale, à environ 75% de la confluence. Elles 
semblent, d’autre part, se développer en clusters comme on peut le constater sur la Figure 57 
g et h. La production de ces amas de cellules est intéressante dans la mesure où ils sont 




uniquement observés pour ces échantillons testés Les cellules individuelles ainsi que celles 
des clusters ont, d’autre part, une coloration positive au test au rouge d’alizarine : elles 
contiennent donc une quantité de calcium analogue à celles de cellules osseuses 
(ostéoblastes). Ces taches rouges d’alizarine indiquent que ces clusters peuvent s’être 
différenciés ostéogéniquement. 
 
 Dépôt monocouche AgBNAc : 
 
 Pour ce type de dépôt, la densité des cellules parait moins importante que pour le 
dépôt BNAc. La morphologie des cellules observées (Figure 57 i et j) indiquent d’autre part 
que les cellules ont subi un environnement stressant : la plupart des cellules apparaissent, en 
effet, très minces et fibreuses. Une rétractation du cytosquelette vers le noyau, plus brillant est 
également observée (Figure 57 j) et le test au rouge d’alizarine révèle uniquement une 
coloration dans les sections les plus denses en cellules. 
 
- Les cellules en présence des dépôts monocouches d’hydroxyapatite 
stœchiométrique : 
 
 La forme des cellules souches présentes dans les puits des dépôts d’hydroxyapatite 
(HA) est très différente des autres cultures (Figure 57 k). La densité cellulaire, à environ 85% 
de la confluence (pour les trois échantillons testés) et les signes de différenciation observés 
prouvent que les cellules souches sont dans des conditions propices à leur développement et à 
leur différenciation. Cela est particulièrement visible par leur morphologie cellulaire : les 
cellules sont allongées et des extensions bipolaires entre cellules voisines sont observables 
(Figure 57 k et l). Les cellules présentent un gradient de l’indice de réfraction avec le noyau 
plus lumineux que le reste du corps cellulaire (Figure 57 k). D’autre part, une couleur orange-
rouge intense et uniforme est observée par le test au rouge d'alizarine, prouvant, ainsi, la 
présence de dépôts calciques, révélateurs de différenciation ostéogénique (Figure 57 l). 
 
 Cette constatation confirme ainsi les propriétés ostéo-conductrices de l’hydroxyapatite 








- Les cellules en présence des dépôts bicouches d’apatites biomimétiques : 
 
 Dépôt bicouche BNAc/HA : 
 
 La combinaison BNAc/HA paraît améliorer la prolifération des cellules souches 
hADSCs (Figure 57 m). La densité cellulaire a été estimée à 85% de la confluence. Les 
cellules semblent ainsi être dans des conditions propices à leur développement : elles 
présentent, en effet, un indice de réfraction supérieur aux autres cultures. Le test d’alizarine 
s’est, d’autre part, révélé positif : les cellules se sont colorées, prouvant la présence de 
calcium intracellulaire (Figure 57 n). Les cellules montrent ainsi un début de différenciation. 
 
 Dépôt bicouche AgBNAc/HA : 
 
 Pour ce dépôt bicouche, la sous couche d’hydroxyapatite HA semble, également, avoir 
favorisé la prolifération et la différenciation des cellules souches hADSCs (Figure 57 o). Les 
cellules souches présentent une densité cellulaire proche de la confluence (estimé à 90%). Le 
test au rouge d’alizarine révèle, d’autre part, une teneur en calcium élevée, sur l’ensemble de 
la population cellulaire (Figure 57 p). La coloration parait, en outre, être plus intense à 
proximité des noyaux: ceux-ci, plus sombres, semblent, en effet, être entourés d’un halo 
orange-rouge très intense, diminuant en intensité lorsque l’on s’éloigne du noyau, indiquant, 
ainsi, une différenciation ostéogénique.  
 
 La sous couche d’hydroxyapatite HA semble, ainsi, améliorer considérablement le 
développement des cellules souches. La quantité de cellules observées par microscopie 
inversée indique un taux de croissance positif et une mort cellulaire minimale pour les dépôts 
bicouches. Le test au rouge d’alizarine (coloration de l’ensemble des cellules) confirme, 
d’autre part, que l’hydroxyapatite, en combinaison avec des apatites biomimétiques (BNAc ou 
AgBNAc) a un effet ostéogénique sur l’ensemble des cellules souches : les dépôts bicouches 
présentent ainsi un fort potentiel de différenciation. 
 
  


























































































Figure 57. Images obtenues par microscopie optique inversée des cellules souches présentes dans les puits, avant et 
après le test au rouge d’alizarine : a) et b) des échantillons en silicium (échantillons témoins) ; c) et d) des substrats en 
Ti6Al4V ELI polis ; e) et f) des substrats en Ti6Al4V ELI sablés par l’entreprise 2PS ; g) et h) des dépôts 
monocouches d’apatite nanocristalline biomimétique carbonatée non dopée BNAc ; i) et j) des dépôts monocouches 
d’apatite nanocristalline biomimétique carbonatée et dopée en ions argent AgBNAc ; k) et l) des dépôts monocouches 
d’hydroxyapatite stœchiométrique HA; m) et n) des dépôts bicouches d’apatite nanocristalline biomimétique 
carbonatée non dopée sur une sous-couche d’hydroxyapatite stœchiométrique BNAc/HA ; o) et p) des dépôts 
bicouches d’apatite nanocristalline biomimétique carbonatée et dopée en ions argent sur une sous-couche 






















 Problème d’adhérence 
 
 Un problème d’adhérence a été observé sur les dépôts d’apatite biomimétique non 
dopée BNAc obtenus par Cold Spray (Figure 58). Lors de l’immersion des échantillons, le 
milieu biologique s’est infiltré entre le substrat et le dépôt BNAc : visuellement, des 
boursoufflures sont apparues en surface des dépôts mais aucune décohésion n’a été observée 
durant la phase d’immersion. La préparation des échantillons, nécessaire pour fixer les 
cellules à la fin de l’essai, (solution de PBS, solution de formaldéhyde et solutions hydro-
alcooliques à différentes concentrations), a davantage fragilisé ces dépôts : les boursoufflures 
se sont alors brisées en séchant (Figure 58). En revanche, pour les dépôts d’apatite 
biomimétique dopée en argent AgBNAc (Figure 58), aucune décohésion n’a été observée. 
L’adhérence des dépôts monocouches d’apatites semblent donc dépendre de l’épaisseur des 
dépôts : les dépôts BNAc ayant une épaisseur supérieure à celle des dépôts AgBNAc 
(60 ± 10 µm et 15 ± 5µm, respectivement). Pour les tests mécaniques, cette observation sera 
prise en compte pour le choix des épaisseurs. 
 
 Concernant les dépôts bicouches, aucune décohésion n’a été observée pendant ou 
après la phase d’immersion. La sous couche d’hydroxyapatite permet a priori favoriser 
l’adhérence des dépôts d’apatites biomimétiques. 
 
 
Figure 58. Photographie des dépôts après le test biologique 
 
 En conclusion, les tests cellulaires effectués sur les dépôts d’apatites biomimétiques 
ont permis d’étudier leur non -cytotoxicité. L’adhésion, la prolifération, la morphologie et la 
différenciation de cellules souches humaines dérivées du tissu adipeux (hADSCs) capables de 
se différencier en ostéoblastes, ont été étudiées sur des échantillons non revêtus et des 








Atmosphérique APS (hydroxyapatite). La microscopie électronique à balayage (MEB) a 
d’une part, permis de mettre en évidence la présence de cellules souches en surface des dépôts 
d’apatites biomimétiques. Morphologiquement, ces cellules présentent peu de différences 
avec les cellules ayant adhéré aux dépôts d’hydroxyapatite stœchiométrique, revêtements 
industriels couramment utilisés pour faciliter l’intégration d’implants. Les dépôts d’apatites 
biomimétiques semblent, ainsi, présenter des propriétés biologiques intéressantes pour ce type 
d’application.  
 La microscopie inversée a, d’autre part, permis d’analyser les cellules bordant les 
échantillons. Celles-ci se sont révélées être morphologiquement différentes suivant les 
cultures étudiées, a contrario de ce qui a été observé en surface des dépôts. Le test au Rouge 
Alizarine a permis d’identifier, d’autre part, les cellules présentant un début de 
différenciation. Les dépôts monocouches d’apatite biomimétique non dopée BNAc ainsi que 
les dépôts bicouches d’apatites biomimétiques non dopée BNAc ou dopée AgBNAc 
présentent un potentiel de différenciation après 9 jours d’incubation. Il est à noter, d’autre 
part, que la sous-couche d’hydroxyapatite permet d’améliorer considérablement le 
développement des cellules souches (taux de croissance positif, mort cellulaire minimale, 
différenciation). L’analyse de marqueurs spécifiques tels que la phosphatase alcaline (PA) ou 
l’ostéocalcine (OC) s’avère toutefois, nécessaire pour confirmer ou infirmer ces résultats. Il 
est, d’autre part important de remarquer que les dépôts monocouches d’apatite biomimétique 
dopée en ions argent AgBNAc ne présentent pas, quant à eux, d’aussi bonnes propriétés 
biologiques : une libération d’ions argent (non étudiée) pourrait expliquer cette observation. 
Des tests complémentaires  s’avèrent ainsi nécessaire pour comprendre notamment les effets 
des ions et/ou du pH sur le développement cellulaire.  
 
 Il est d’autre part important de noter que des problèmes d’adhérence dépôt/substrat ont 
été observés lors de la préparation des échantillons après incubation : des essais mécaniques 
ont ainsi été effectués. 
 
II. ETUDE DE L’ADHERENCE MECANIQUE DES REVETEMENTS 
 
 Près de trois cent cinquante essais permettent, à ce jour, de déterminer qualitativement 
et/ou quantitativement l’adhérence d’un revêtement à son substrat [Mittal, 1995 ; Rickerby, 
1988]. Le choix d’un essai repose principalement sur l’usage du revêtement testé, la facilité 




de mise en œuvre de celui-ci (les paramètres doivent être connus et contrôlés pendant toute la 
durée de l’essai) mais également de la nature des matériaux utilisés dans le système 
revêtement/interface/substrat.  
 
 Il est indispensable de faire la distinction entre les termes « adhérence » et 
« adhésion ». L’adhésion représente l’ensemble des interactions physico-chimiques qui se 
produisent entre deux matériaux lorsqu’ils sont mis en contact. Ces différentes natures de 
liaisons revêtement/substrat ont donné lieu à autant de théories de l’adhésion : ancrage 
mécanique, liaison chimique, thermodynamisme, modèle électrostatique et diffusion. 
L’adhérence entre un revêtement et son substrat est quant à elle une grandeur qui se mesure 
par des essais mécaniques permettant de déterminer la force nécessaire à appliquer pour 
provoquer une rupture entre les deux surfaces des matériaux.  
 
 Dans l’industrie du secteur biomédical, un essai d’adhérence, encadré par les normes 
ASTM C633-01 [ASTM C633, 2001] et ISO 13779-4 :2008E [ISO 13779-4, 2008], permet de 
mesurer la résistance à la rupture d’un système dépôt/substrat sous l’effet d’une force 
perpendiculaire à l’interface (Figure 59). Cet essai de traction consiste à appliquer une charge 
de traction uniaxiale sur un montage cylindrique composé d’un échantillon revêtu 
d’hydroxyapatite collé à un contre-piston non revêtu jusqu’à rupture du montage. Cet essai 
présente toutefois des limitations, principalement attribuables au collage, à la porosité et à 
l’épaisseur des revêtements testés. La colle peut, en effet, pénétrer au cœur des dépôts poreux 
jusqu’à parfois atteindre l’interface induisant ainsi une surestimation de l’adhérence. Elle peut 
également modifier localement le dépôt : elle est souvent appliquée à chaud (~ 180°C). Cet 
essai est, d’autre part, principalement recommandé pour des dépôts épais (> 70 µm) et il 
n’existe, à ce jour, aucune norme médicale associée à ce type d’essai pour des revêtements 
fins (< 70 µm). Il présente également une difficulté technologique : un mauvais alignement 
peut introduire une composante de contrainte en cisaillement, qui a pour conséquence de 
sous-estimer l’adhérence. 
 





Figure 59. Test d'adhérence (test de traction uniaxiale) encadré par les normes ASTM C633-01 [ASTM C633, 
2001] et ISO 13779-4 :2008E [ISO 13779-4, 2008] 
 
 Trois types d’essais mécaniques ont été sélectionnés afin d’étudier l’adhérence des 
revêtements Cold Spray : les essais de micro-rayage (ou scratch test), de flexion 3 points et de 
micro-traction. Ces essais et les résultats obtenus sont décrits dans cette sous partie. 
 
1. Mesure de l’adhérence des revêtements par micro-rayage (ou scratch-test) 
 
 L’essai de rayage ou plus communément appelé scratch-test est couramment utilisé 
pour évaluer l’adhérence de revêtements minces (de quelques dizaines de micromètres au 
maximum). Il consiste à déplacer sur la surface du substrat revêtu une pointe en diamant en 
imposant une force normale croissante sur celle-ci jusqu’à endommagement du revêtement 
(Figure 60). La charge nécessaire pour engendrer la décohésion du dépôt est appelée charge 
critique et est notée usuellement Lc (critical load) [Perry, 1983]. La détermination de la force 
critique Lc produisant cette perte d’adhérence du dépôt à son substrat se révèle être souvent 
difficile, l’endommagement ayant lieu dans le domaine de la déformation plastique. 
Différentes études ont, toutefois, montré qu’il est possible de comparer l’adhérence de 
plusieurs revêtements sur un même substrat ou encore l’adhérence d’un même revêtement sur 
différents substrats [Hammer, 1985 ; Kattamis, 1995, Steinmann, 1985 et 1987]. Dans la 
pratique, l’adhérence d’un revêtement se définit par sa plus petite charge critique (Lc) 
correspondant généralement au premier endommagement important observé durant l’essai 














Figure 60. Représentation schématique du principe du scratch-test 
 
 Des défauts au sein du dépôt et/ou à l’interface dépôt/substrat sont sources de 
contraintes : des fissures se forment pendant le test et se propagent engendrant 
l’endommagement du revêtement. Deux types de rupture peuvent être observés durant cet 
essai : 
 une rupture cohésive : des contraintes en traction induites par l’indenteur 
génèrent des fissures au sein du dépôt (dans l’épaisseur), 
 une rupture adhésive : des contraintes compressives provoquent le décollement 
du dépôt à son substrat. Un flambage ou un écaillement du dépôt est généralement 
observé. 
 
 Divers modes d’endommagement des revêtements peuvent être observés au cours de 
ce test : fissuration (Figure 61a), écaillage ou ébrèchement (Figure 61b) [Bull 1997 et 2006, 
Burnett, 1987; Felder, 1998].  
 
 Les modes de fissuration des dépôts à travers leurs épaisseurs peuvent être regroupés 
en trois catégories (Figure 61a) : 
 Fissuration de traction : micro-fissures imbriquées, droites (en chevrons) ou semi-
circulaires, formées derrière le pénétrateur et ouvertes dans la direction de ce 
dernier, 
 Fissuration de type hertzienne : micro-fissures imbriquées et circulaires, fermées 
dans la direction du pénétrateur, 




 Fissuration frontale : micro-fissures se formant lorsque le dépôt se déforme dans la 
rayure. Elles se forment avant le passage de la pointe diamant et sont fermées par 
rapport à sa direction. 
 
 Les modes de rupture des dépôts peuvent, quant à eux, être regroupés en quatre 
catégories (Figure 61b) : 
 Flambage ou écaillage en compression : il se produit avant le passage du 
pénétrateur et se caractérise par un écaillage irrégulier en forme d’arc de cercle. Ce 
type de rupture est fermé dans la direction de l’indenteur, 
 Ecaillage en boucle : il se caractérise par des anneaux régulièrement espacés qui se 
prolongent au-delà du bord de la rayure. Ce type d’écaillage se produit avant le 
passage du pénétrateur, 
 Ecaillage latéral : il se produit après le passage de la pointe diamant, après retour 
élastique du dépôt. Il se caractérise par un écaillage d’un côté ou des deux côtés de 
la rayure, 




Figure 61. Modes d'endommagement d'un revêtement observés par scratch-test : a) les différents modes de 
fissuration ; b) les différents modes de rupture 
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 Ces modes d’endommagement dépendent essentiellement des caractéristiques de 
dureté du substrat et du revêtement (Figure 62). La dégradation du revêtement est, en effet, 
contrôlée par la déformation plastique qu’il subit au cours de l’essai. Quatre comportements 
majeurs peuvent être observés (Figure 62) : 
 1. Pour un dépôt et un substrat de faible dureté, la déformation plastique du dépôt 
et celle du substrat produisent peu ou pas de fissures, excepté aux charges très 
élevées où peuvent être observées des fissures frontales et de tension suivies 
généralement d’un flambage du dépôt, 
 2. Pour un dépôt de faible dureté sur substrat dur, la déformation plastique du 
dépôt produit des fissures frontales et sont généralement suivies d’un écaillage 
et/ou d’un flambage du dépôt. Un amincissement considérable du dépôt dû à sa 
déformation plastique se produit avant que la déformation du substrat ne devienne 
significative, 
 3. Pour un dépôt dur sur substrat de faible dureté, le dépôt peut se déformer 
élastiquement puis rompre sous la contrainte induite par la déformation plastique 
du substrat. Des fissures hertziennes et/ou de tension et des ruptures par écaillage 
ou flambage sont généralement observées, 
 4. Pour un dépôt dur sur substrat dur, des fissures de tension suivies d’un 
ébrèchement du dépôt sont généralement observés. 
 
 
Figure 62. Carte des modes de rupture en fonction de la dureté du dépôt et de celle du substrat [Bull, 2006] 
 
 D’autres facteurs (extrinsèques et intrinsèques) peuvent également avoir une influence 























- l’épaisseur du dépôt : la majorité des auteurs constate une augmentation de la charge 
critique en fonction de l’épaisseur du dépôt. Certains auteurs ont toutefois montré qu’à 
partir d’une certaine valeur de l’épaisseur et de dureté du substrat, la charge critique ne 
variait plus [Gros, 1986 ; Hammer, 1985], d’autres n’ont observé aucune variation de la 
charge critique en fonction de l’épaisseur [Perry, 1983], 
- la rugosité du substrat : elle a une influence considérable sur la tenue d’un dépôt. D’une 
part, la rugosité peut causer une concentration de contraintes et/ou de défauts à l’interface 
facilitant l’amorçage de fissures. Ces défauts ont pour effet de réduire considérablement la 
charge critique [Gros, 1986 ; Steinmann, 1987]. D’autre part, celle-ci peut augmenter la 
surface réelle de contact dépôt/substrat (zone interfaciale plus accidentée d’un point de 
vue topographique (ancrage mécanique)). La rugosité du substrat peut ainsi limiter la 
propagation de fissures interfaciales de manière considérable et ainsi augmenter la charge 
critique. Certains auteurs ont également mis en évidence une variation aléatoire de la 
charge critique [Valli, 1985], 
- les contraintes internes du dépôt : elles ont pour effet de réduire la tenue du dépôt [Perry, 
1988], 
- le coefficient de frottement entre la couche et la pointe : une diminution de la charge 
critique est généralement observée lorsque le coefficient de frottement augmente 
[Benjamin, 1960 ; Bulychev, 1975 ; Felder, 1992, 1998 ; Perry, 1988], 
- la vitesse de chargement et de déplacement (translation) de la pointe : la charge critique 
mesurée diminue lorsque la vitesse de déplacement augmente et lorsque la vitesse de 
chargement augmente [Steinmann, 1987], 
- le rayon de courbure de la pointe et son usure : ils peuvent influencer les résultats obtenus. 
Une augmentation de la charge critique est observée lorsque le rayon de courbure de 
l’indenteur augmente [Butler, 1970 ; Felder, 1998 ; Kattamis, 1995].  
 
 Différentes méthodes permettent généralement de déterminer la/les charge(s) 
critique(s), en suivant l’évolution de la charge appliquée en fonction du déplacement de 
l’indenteur pendant le rayage : 
 le suivi du signal acoustique émis lors de l’essai permet de détecter les fissurations 
et/ou le décollement du revêtement, 
 l’évolution du coefficient de frottement entre l’échantillon et la pointe permet dans 
certains cas de déterminer le moment où l’interface revêtement/substrat est 
atteinte, 




 la topographie en fond de rayure (profondeur résiduelle Pr) et/ou la profondeur de 
pénétration peuvent également permettre de détecter le moment ou l’indenteur 
atteint l’interface, 
 l’observation de la rayure par microscopie optique et/ou électronique permet de 
détecter les endroits où le revêtement subit différents types de détérioration 
(fissures, écaillages ou ébrèchement) et d’en déduire les charges critiques 
correspondantes. La microscopie électronique à balayage permet, d’autre part, de 
définir avec plus de précision les modes d’endommagement des revêtements 
testés. 
 
a. Procédure expérimentale : 
 
 Les essais de micro-rayage ont été réalisés à l’aide d’un Microscratch tester de type 
CSM au sein du Laboratoire Génie de Production de l’Ecole Nationale d’Ingénieurs de Tarbes 
(ENIT). 
 
 L’appareil est équipé d’un microscope optique, d’un capteur de force et d’un indenteur 
diamant Rockwell de rayon 200 µm. Il possède plusieurs fonctions permettant de réaliser des 
essais de rayage et des mesures de topographie. La procédure utilisée pour la caractérisation 
de l’adhérence comporte trois étapes distinctes : la mesure du profil initial de la surface à 
rayer (pré-scratch), l’étape de rayage et enfin la mesure du profil final en fond de rayure (post-
scratch).  
 Lors de l’étape de pré-scratch, la pointe balaye toute la trajectoire à rayer avec une 
charge très faible afin de mesurer la topographie de surface. La pointe effectue ensuite le 
rayage tout en corrigeant la mesure de sa pénétration (Pd) par rapport au profil obtenu lors du 
pré-scratch. Enfin, le post-scratch permet, avec une charge faible, de mesurer la topographie 
finale en fond de rayure, ce qui permet de connaitre la profondeur résiduelle (Pr) et d’estimer 
par conséquent le retour élastique du matériau après correction avec le profil initial (pré-
scratch). 
 Pendant le rayage, l’appareil enregistre également la force tangentielle FT qui peut être 
utile pour identifier un changement du coefficient de frottement lors d’un endommagement 
et/ou pénétration dans le substrat. 
 




 Pour cette étude, cinq revêtements différents ont été testés : 
 Un revêtement Cold Spray d’apatite nanocristalline non dopée, d’épaisseur 
25 ± 10 µm, sur un substrat en Ti6Al4V sablé. Ce revêtement monocouche sera 
noté « BNAc », 
 Un revêtement Cold Spray d’apatite nanocristalline dopée en argent, d’épaisseur 
12 ± 5 µm sur un substrat en Ti6Al4V sablé. Ce revêtement monocouche sera noté 
« AgBNAc », 
 Un revêtement Cold Spray d’apatite nanocristalline non dopée, d’épaisseur 
25 ± 10 µm, réalisé sur une sous couche d’hydroxyapatite HA obtenue par APS 
(d’épaisseur 110 ± 9 µm réalisée par l’entreprise 2PS), sur un substrat en Ti6Al4V 
sablé. Ce revêtement bicouche sera noté « BNAc/HA », 
 Un revêtement Cold Spray d’apatite nanocristalline dopée en argent, d’épaisseur 
12 ± 5 µm, réalisé sur une sous couche d’hydroxyapatite HA obtenue par APS 
(épaisseur 110 ± 9 µm réalisée par l’entreprise 2PS), sur un substrat en Ti6Al4V 
sablé. Ce revêtement bicouche sera noté « AgBNAc/HA », 
 Un revêtement d’hydroxyapatite HA obtenu par APS, d’épaisseur 137 ± 6 µm, sur 
un substrat en Ti6Al4V sablé. Ce revêtement sera noté « HA » et servira de 
revêtement référence. Ce revêtement a, en effet, été réalisé par l’entreprise 2PS, 
dans les mêmes conditions utilisées pour la réalisation de revêtement d’implants 
orthopédiques. 
 
 Pour chaque échantillon, trois rayures de 5 mm ont été réalisées avec les paramètres 
suivants : 
 Charge de balayage : 0,03 N 
 Vitesse de déplacement : 10 mm.min-1 
 Rampe de charge FN : 0,03 - 30 N 
 Vitesse de charge : 60 N.min-1 
 Seuil d’émission acoustique : 9 (le plus sensible) 
 
 Toutes les charges critiques qui seront données par la suite sont une moyenne des trois 
charges critiques déterminées par microscope optique couplée au logiciel d’analyse « Scratch 
3.76 ». Les autres méthodes (suivi de l’émission acoustique (en bleu), évolution du coefficient 
de frottement (en rouge), topographie (en bleu clair pour la profondeur de pénétration et en 




vert pour la profondeur résiduelle)) n’ont, en effet, permis de déterminer avec précision les 
charges critiques (Figure 63). Des observations au microscope électronique à balayage 
(ZEISS EVO HD 15, ENIT-LGP) ont également permis d’observer les rayures dans leur 




Figure 63. Courbes enregistrées pendant l’essai scratch-test: a) d'un dépôt monocouche BNAc obtenu par Cold 
Spray ; b) d’un dépôt monocouche HA obtenu par APS 
 
 De nombreux auteurs ayant constaté une augmentation de la charge critique en 
fonction de l’épaisseur du dépôt, notamment pour des dépôts d’hydroxyapatite [Demnati, 
2011], l’épaisseur des dépôts monocouches obtenus par Cold Spray (< 35 µm) ne permettent 
pas de les comparer au dépôt monocouche d’hydroxyapatite (~140 µm) ou aux dépôts 
bicouches (~120-130 µm). 
 
 Différentes charges critiques peuvent être définies suivant le dépôt analysé et les 
modes de fissuration et/ou de rupture observés. Dans la littérature, l’adhérence d’un dépôt se 
définit souvent par sa plus petite charge critique (Lc) correspondant généralement au premier 
endommagement important observé durant le test (écaillage, flambage, ébrèchement). Dans 
notre étude, nous avons donc choisi de comparer nos échantillons (pour des épaisseurs 
similaires) en définissant cette plus petite charge critique comme étant la charge critique où le 
substrat apparait pour la première fois. Celui-ci est, en effet, facile à détecter par microscopie 
optique car il reflète la lumière du microscope et apparait donc très brillant.  
 
a) b)




b. Résultats et discussion 
 
 Des observations en microscopies optique et électronique ont permis de déterminer les 
charges critiques et d’analyser les fissures et endommagements de chaque dépôt (Figure 64). 
Quelle que soit la nature du dépôt ou son épaisseur, un amincissement des dépôts a été 
observé : les dépôts se sont déformés plastiquement sous la charge de l’indenteur avant que la 
déformation du substrat, plus dur, ne soit devenue significative. Des fissures peuvent être 
observées dans les rayures avant endommagement (Figure 64 et Figure 65) : ces fissures, 
frontales, semblent s’être propagées pour les dépôts monocouches BNAc (Figure 65a) et 
AgBNAc. Aucune propagation n’a été observée pour le dépôt d’hydroxyapatite HA (Figure 
65b) ou pour les dépôts bicouches BNAc/HA et AgBNAc/HA. Concernant les 
endommagements observés, ils ne semblent s’être propagés quelle que soit la nature du 
dépôt : aucun écaillage n’a pu être observé sur les bords de la rayure. Un flambage des dépôts 
semble être à l’origine des ruptures dépôt/substrat observées. 
 Ces observations sont en accord avec ce qui a été observé dans la littérature pour des 
dépôts de faible dureté sur des substrats de dureté plus élevée [Bull, 2006]. 
 
Les dépôts monocouches d’apatites nanocristallines BNAc et AgBNAc présente des 
charges critiques similaires : 4 ± 0,3 N et 3,8 ± 0,4 N, respectivement. Remarquons que pour 
ces dépôts, une décohésion totale des dépôts est observée à une charge critique de 20 ± 4,0 N. 
Concernant l’adhérence des dépôts bicouches BNAc/HA et AgBNAc/HA, leurs charges 
critiques, 17,4 ± 2,7 N et 17,4 ± 2,2 N respectivement, sont similaires à celle du dépôt 
d’hydroxyapatite HA de référence présentant une charge critique de 15,6 ± 3,3 N. La 
projection d’apatites biomimétiques par Cold Spray ne semble donc pas avoir d’influence sur 
l’adhérence de la sous couche d’hydroxyapatite (interface HA/Ti6Al4V). 
 
 Le test de micro-rayage est une excellente technique comparative et présente 
l’avantage d’être facile à mettre en place, ce qui peut expliquer son emploi fréquent pour 
qualifier l’adhérence de revêtements. Notons toutefois que cette technique ne permet pas de 
différencier les différentes interfaces de dépôts multicouches. Un autre test a donc été 
proposé : le test de flexion 3 points avec raidisseur. 
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Figure 65. Images obtenues en microscopie électronique à balayage : a) d’une rayure du dépôt BNAc 
monocouche et b) d’une rayure du dépôt monocouche HA (au niveau de la charge critique) 
 
2. Mesure de l’adhérence des revêtements par flexion 3 points, avec raidisseur 
 
 L’essai de flexion 3 points, développé par A. Roche et coll. [Roche, 1982] permet de 
déterminer les propriétés adhésives et/ou cohésives de peintures, vernis et autres revêtements 
selon la norme ISO 14679 :1997 [ISO 14679, 1997] et NF T30-010 : 1992 [NF T30-010, 
1992]. L’essai consiste à appliquer, à vitesse constante, une sollicitation au centre d’une 
éprouvette, reposant sur deux appuis (Figure 66), et sur laquelle a été coulée au préalable, un 
raidisseur à base de résine époxy. La déformation de l’éprouvette est mesurée par un capteur 
de force associé à une chaîne de mesure et d’acquisition des données, permettant d’obtenir 
une courbe charge/déplacement en temps réel. Lors de l’essai, une concentration de 
contraintes de cisaillement à l'interface dépôt/substrat est générée. Une rupture se produit à 
l’une des extrémités du raidisseur, là où le taux de contrainte est maximal. Cette rupture est 
facilement détectable via une brusque chute de la charge sur la courbe charge/déplacement. 
 
Figure 66. Représentation schématique du principe de la flexion 3 points selon les normes ISO 14679 :1997 [ISO 
14679, 1997] et NF T30-010 :1992 [NF T30-010, 1992] 
 
 La détermination de la contrainte de cisaillement à l'interface exige de connaître 




















l'élaboration des éprouvettes: substrat, revêtement, raidisseur ainsi que d’éventuelles 
interphases entre le revêtement et le substrat et entre le raidisseur et le revêtement (épaisseur, 
propriétés élastiques,…). Une fois ces paramètres déterminés, il est possible, grâce à des 
modèles analytiques et numériques, de calculer la contrainte de cisaillement critique ainsi que 
l’énergie de déformation critique de l’interface dépôt/substrat [Roche, 2006]. Cette 
complexité nous a conduit, comme de nombreux auteurs [Aufray, 2006 ; Coulaud, 2007, 
Demnati, 2015] à considérer ce test d’adhérence comme un test comparatif, en se servant 
uniquement de la charge critique Fmax (charge avant rupture) comme un indicateur 
d’adhérence.  
 
a. Procédure expérimentale : 
 
 Les essais de flexion 3 points ont été effectués à l’aide d’une machine d'essai Instron 
33R4204, de type électromécanique, équipée d'un capteur de charge de 500 N au sein du 
Laboratoire Génie de Production de l’Ecole Nationale d’Ingénieurs de Tarbes (ENIT). 
 
 A l’aide d’un moule en silicone, une résine époxyde-amine (Araldite® AW134B avec 
ajout de durcisseur HV997) est coulée au centre de chaque éprouvette suivant les dimensions 
normalisées : 25 x 5 x 5 mm (Figure 66). Après durcissement (12 h minimum), le test a été 
effectué avec une vitesse de descente de 0,5 ± 0,05 mm.min
-1
 afin de déterminer pour chaque 
éprouvette, la charge critique maximale Fmax avant rupture. Des analyses dispersives en 
énergie EDS (ZEISS EVO HD 15, ENIT-LGP) ont été réalisées sur chaque éprouvette après 
essai afin de déterminer le mode de rupture: adhésif (rupture à l’interface revêtement/substrat) 
ou cohésif (rupture au sein du revêtement). 
 Notons que la qualité de ce type de raidisseur a précédemment été étudiée [Demnati, 
2015] : la rigidité a été évaluée à 319 ± 16,9 N.mm
-1
 pour des dépôts d’hydroxyapatite par 
projection plasma. 
 
 Cinq revêtements (les mêmes que pour l’étude précédente) ont été testés. Leurs 
caractéristiques sont reportées dans le Tableau 39. Trois éprouvettes de chaque revêtement 
(quatre pour le dépôt de référence HA) ont été testées, permettant de moyenner les charges 
critiques maximales Fmax obtenues. 
 




Tableau 39. Nature des éprouvettes testées par l’essai de flexion 3 points avec raidisseur 
Dépôt Procédé Epaisseur Substrat 
BNAc 
Cold Spray 
25 ± 10 µm Ti6Al4V sablé par 
Cold Spray (T0-90° + 
PT3) 
AgBNAc 12 ± 5 µm 





Cold Spray / APS 
25 ± 10 µm / 
110 ± 9 µm 
AgBNAc/HA 12 ± 5 µm/ 110 ± 9 µm 
 
b. Résultats et discussion 
 
 Les courbes charge/déplacement obtenues pour chaque type de revêtements étudiés 
sont représentées sur la Figure 67. Une déformation constante de l’éprouvette est observée 
jusqu’à 30 N, cette déformation se poursuit jusqu’à 50 N avec une pente plus faible que celle 
de départ, puis reprend avec une pente identique à celle départ. Ce changement de pente 
pourrait révéler un problème de stabilisation de l’appareil au cours du test (entre 30 N et 
50 N). La courbe charge/déplacement du substrat (Ti6Al4V), sans raidisseur, permet, en effet, 
de confirmer cette hypothèse. Notons que ce problème a été observé pour tous les 
échantillons : la comparaison des échantillons n’est donc pas altérée. 
 Lors de l’essai, une concentration de contraintes de cisaillement à l'interface 
dépôt/substrat est générée, provoquant une rupture à l’une des extrémités du raidisseur, là où 
le taux de contrainte est maximal. Cette rupture est détectée via une brusque chute de la 
charge sur la courbe charge/déplacement de chaque éprouvette (Figure 67). 
 Ainsi, à partir de ces courbes, la charge critique maximale moyenne de chaque dépôt a 
pu être déduite :  
 pour les dépôts monocouches BNAc et AgBNAc, elle est respectivement de 
14 ± 7 N et de 195 ± 77 N, 
 pour les dépôts bicouches BNAc/HA et AgBNAc/HA, la charge critique Fmax est 
de 71 ± 10 N et de 113 ± 38 N, respectivement, 
 pour le dépôt HA (référence), elle est de 115 ± 22 N.  
 







Figure 67. Courbes Charge/Déplacement obtenues pour les dépôts monocouches d’apatites biomimétiques BNAc et 
AgBNAc, d’une éprouvette en Ti6Al4V (sans raidisseur), des dépôts monocouches d’hydroxyapatite stœchiométrique 
HA et des dépôts d’apatites biomimétiques BNAc et AgBNAc obtenus sur une sous couche d’hydroxyapatite 
(BNAc/HA et AgBNAc/HA) par l’essai de flexion 3 points 
 
 Des analyses EDS ont également été réalisées après le test afin de déterminer le type 
de rupture pour chaque type de dépôt (Figure 68). Pour les dépôts BNAc et AgBNAc 
monocouches (sans couche d’HA), la rupture est adhésive (rupture à l’interface 
revêtement/substrat). Pour les dépôts bicouches BNAc/HA et AgBNAc/HA, une rupture 
cohésive est observée, tout comme le dépôt d’hydroxyapatite de référence.  







































































































 La charge critique du dépôt monocouche BNAc est bien plus faible que celle des 
autres dépôts testés. Au contraire, celle-ci se révèle très élevée pour le dépôt monocouche 
AgBNAc. Ces résultats semblent peu cohérents : ces dépôts ont, en effet, des épaisseurs 
similaires et les analyses EDS ont montré, pour ces deux dépôts, une rupture adhésive (à 
l’interface dépôt/substrat). Il semble donc que le raidisseur ait pénétré et/ou modifié ces 
revêtements.  
 L’adhérence des dépôts bicouches BNAc/HA et AgBNAc/HA sont similaires à celle 
du dépôt monocouche d’hydroxyapatite. Les analyses EDS ont révélé une rupture cohésive 
(dans le dépôt d’hydroxyapatite). Ces résultats semblent cohérents mais tout comme l’essai de 
micro-rayage, ce test n’a permis pas de différencier l’interface dépôt d’apatite 
biomimétique/dépôt d’hydroxyapatite de l’interface dépôt d’hydroxyapatite/substrat. 
 
 Des analyses complémentaires, avec des dépôts d’apatites biomimétiques plus épais, 
s’avèrent ainsi nécessaires, que ce soit pour les dépôts monocouches ou bicouches.  
 
 Remarquons que de nombreux facteurs ont pu avoir une influence sur les résultats 
obtenus : 
- la formation de bulles lors du coulage de la résine a pu induire une sous-estimation de la 
force de rupture nécessaire. Ce problème de bulles a également eu une autre conséquence : 
sur les cinq éprouvettes prévues pour chaque type de revêtement, une à deux éprouvettes 
présentai(en)t des bulles jugées trop grosses pour que l’éprouvette ne soit testée, 
- un autre problème apparu lors de la préparation des échantillons est la présence de bavures 
sur les bords du raidisseur. Bien qu’un moule en silicone ait été utilisé, ces bavures 
engendrent des contraintes supplémentaires (même faibles) pouvant influencer les 
résultats, 
- la hauteur des raidisseurs nécessite d’être corrigée par polissage avant le test. Bien que ce 
polissage ait été réalisé à faible vitesse et à l’aide d’un dispositif permettant de maintenir 
fermement les éprouvettes, cet ajustement pourrait engendrer des contraintes et fragiliser 
ainsi, avant le test, l’adhésion raidisseur/revêtement et sous-estimer les résultats, 
- les porosités du revêtement pourraient également favoriser la pénétration de la résine et 
ainsi avoir une influence sur les résultats obtenus. La résine pourrait également avoir 
modifié les revêtements d’apatites biomimétiques lors de sa réticulation (réactions 
chimiques exothermiques). 
 







Figure 68. Analyses EDS obtenues après l’essai de flexion 3 points sur les éprouvettes revêtues de dépôts BNAc, 
AgBNAc, HA (référence), BNAc/HA et AgBNAc/HA 
 
 L’essai de flexion 3 points avec raidisseur reste toutefois une excellente technique 
comparative et présente l’avantage de déterminer le type de rupture (cohésif ou adhésif) de 
revêtements. Bien que des résultats prometteurs aient été obtenus, il faut toutefois noter qu’ils 
ont été obtenus sur une moyenne de trois à quatre essais. Des tests complémentaires devront 
donc être effectués, en étudiant, notamment l’influence de l’épaisseur des dépôts pour 









































 Ce test, comme le test de micro-rayage, n’a permis d’étudier l’interface apatite 
biomimétique/HA pour les revêtements bicouches. Il pourrait être intéressant de tester des 
revêtements plus épais d’apatites biomimétiques sur une sous couche d’hydroxyapatite, les 
épaisseurs étudiées (< 30 µm) pour ces dépôts bicouches n’ayant pas montré de réelles 
différences avec le dépôt monocouche d’hydroxyapatite.  
 
3. Mesure de l’adhérence des revêtements par micro-traction 
 
 L’essai de traction uni-axiale est généralement utilisé pour déterminer les 
caractéristiques mécaniques de matériaux massifs à partir de l’évolution de la contrainte en 
fonction de la déformation appliquée (Figure 69). Depuis de nombreuses années, il a 
également été adapté, puis adopté par de nombreux auteurs pour caractériser l’adhérence de 
dépôts minces (de quelques dizaines de micromètres au maximum) [Faupel, 1989 ; Ignat, 
1992 ; Mezin, 1989 ; Wojciechowsky, 1989].  
 
 Un modèle analytique d’évaluation de la force d’adhérence a été proposé par Agrawal 
et Raj [Agrawal et Raj, 1989] pour déterminer la résistance maximum au cisaillement 
interfacial d’un système revêtement céramique/substrat métallique. Selon ce modèle, l’effort 
de cisaillement interfacial maximum, τ, développé à l’interface entre le revêtement et le 
substrat est lié à la résistance à la traction du dépôt, σ, par l’équation suivante (eq.1) : 
 








= 𝐸𝜀𝑓 (Loi de Hooke)  (eq.2)  
Avec : 





𝜆 = 2 𝜆0 (eq.4) 
 
où : 
- τ = effort de cisaillement interfacial maximum 
- δ = épaisseur du revêtement 




- σ = contrainte du dépôt 
- λ = longueur d’onde de la fonction sinus qui définit l’effort de cisaillement interfacial 
maximum ou espacement inter-fissures virtuel caractéristique de la saturation en fissures 
transversales ou « espacement fissures minimum » [Agrawal et Raj, 1989] 
- F = force de traction exercée sur l’éprouvette 
- S = section de la zone utile de l’éprouvette 
- E = module d’Young du dépôt 
- εf = déformation correspondant au début de fissuration du dépôt 
- ΔLf = déplacement exercé au début de fissuration du dépôt 
- L0 = longueur utile de l’éprouvette 
- λ0 = distance entre deux fissures à l’état de saturation 
 
 Cette méthode nécessite de connaitre des caractéristiques telles que la résistance à la 
traction et l’espacement inter-fissures du revêtement testé après avoir imposé une contrainte 
de tension au système céramique/métal. 
 
 Il faut néanmoins noter que ce modèle est valide pour un système exempt de 
contraintes résiduelles. Pour un revêtement contenant des contraintes résiduelles, σR, Chen et 
coll. ont proposé d’utiliser une équation qui inclut cette contribution de la contrainte 
résiduelle selon l’équation (eq.5) [Chen, 1999 et 2000]: 
𝜎𝑒 =  𝜎𝑓 +  𝜎𝑅 (eq.5) 
 
Où : 
- σe = contrainte effective de rupture du revêtement 
- σf = contrainte apparente de rupture du revêtement (=σ dans le modèle d’Agrawal et Raj) 
- σR = contraintes résiduelles  
 
 L’analyse du comportement mécanique par cet essai et pour ce type de système 
dépôt/substrat n’est cependant envisageable qu’avec un substrat suffisamment ductile pour 
permettre l’accumulation d’énergie élastique dans le dépôt. Le substrat utilisé pour cette 
étude, un alliage de titane Ti6Al4V, respecte cette condition. 
 






Figure 69. Principe de l'essai de micro-traction et courbe caractéristique obtenue à partir de cet essai 
 
a. Procédure expérimentale : 
 
 Les tests de micro-traction ont été effectués à l’aide d’une platine dessinée et conçue 
par l’équipe du Laboratoire Génie de Production de l’Ecole Nationale d’Ingénieurs de Tarbes 
(ENIT) afin d’être utilisée dans un microscope électronique à balayage ZEISS EVO HD 15. 
 
 Cette platine fonctionne suivant le principe suivant : un moteur entraîne en rotation un 
arbre terminé par une vis sans fin. Cette vis provoque le déplacement d’une came qui actionne 
un levier : un des mors s’écarte progressivement, l’autre restant fixe. L’éprouvette, maintenue 
entre ces mors, est ainsi sollicitée en traction. Le déplacement des mors et la force 
correspondante sont mesurés par deux capteurs (RS 232) connectés à une interface 
d’acquisition. L’information fournie est interprétée avec le logiciel micro-test. Un système 
d’acquisition vidéo relié au MEB permet une visualisation en temps réel de l’essai. Cette 
visualisation permet d’observer les fissurations du dépôt et de déterminer précisément la 
déformation εf correspondant au début de fissuration. 
 




 Un revêtement Cold Spray monocouche d’apatite nanocristalline non dopée, 
d’épaisseur 25 ± 10 µm, sur un substrat en Ti6Al4V sablé, noté « BNAc », 




 Un revêtement Cold Spray monocouche d’apatite nanocristalline dopée en argent, 
d’épaisseur 12 ± 5 µm sur un substrat en Ti6Al4V sablé, noté « AgBNAc ». 
 
 Quatre éprouvettes de chaque revêtement ont permis de moyenner les résultats obtenus 
(déformation à l’apparition des fissures, distance moyenne entre deux fissures). 
 
b. Résultats et discussion 
 
 Les enregistrements obtenus par microscopie électronique à balayage ainsi que des 
observations complémentaires des éprouvettes à la fin de l’essai (après rupture de 
l’éprouvette) ont permis d’analyser le comportement des revêtements pendant l’essai et 
d’estimer la déformation à l’apparition des premières fissures ainsi que la distance entre deux 
fissures à l’état de saturation (Figure 70 et Figure 71). 
 
 Pour le revêtement BNAc, les fissures se sont formées très rapidement et un écaillage 
du revêtement est observé avant la rupture de l’éprouvette (Figure 70). La déformation 
moyenne εf a été estimée à 1,5 ± 1 % et la distance entre deux fissures λ0 à 175 ± 50 µm. 
 Pour le revêtement AgBNAc, au contraire, il a été très difficile de détecter les 
premières fissures avec le même grossissement que pour le dépôt BNAc (x30). Des 
observations complémentaires à un grossissement x300 ont donc été nécessaires (Figure 71). 
Aucun écaillage n’a été observé avant rupture de l’éprouvette et à l’état de saturation, ce 
revêtement présentait une densité de fissures importante, révélant une excellente adhérence 
d’après la littérature [Harry, 1999 ; Ignat, 1994 et 1996; Ohmura, 2003]. La déformation 
moyenne εf a été estimée à 10 ± 1 % et la distance entre deux fissures λ0 à 60 ± 20 µm. 
 
 Le module d’Young, nécessaire pour déterminer l’effort de cisaillement selon le 
modèle proposé par Agrawal et Raj, n’a pu être mesuré. Pour chaque revêtement, nous avons 
donc exprimé la contrainte de cisaillement maximum τ avant fissure en fonction du module 















Figure 70. Images du revêtement d’apatite nanocristalline non dopée BNAc obtenues par microscopie électronique à balayage pendant l’essai de microtraction, courbe 
contrainte/déformation du test et photographie de l’éprouvette après rupture 































Figure 71. Images du revêtement d’apatite nanocristalline dopée AgBNAc obtenues par microscopie électronique à balayage pendant l’essai de microtraction, courbe 
contrainte/déformation du test et photographie de l’éprouvette après rupture 

































-2. En supposant que les modules d’Young de ces revêtements 
d’apatites nanocristallines soient très proches ou équivalents (des essais de nanoindentation 
permettraient de vérifier cette hypothèse), la contrainte de cisaillement du dépôt AgBNAc 
semble neuf fois supérieure à celui du dépôt BNAc. 
 
 Diminuer l’épaisseur du revêtement semble donc améliorer significativement 
l’adhérence entre le dépôt et son substrat. Il pourrait être très intéressant de tester des 
éprouvettes revêtues avec des épaisseurs différentes pour vérifier cette hypothèse. 
 
 Concernant les facteurs qui pourraient influencer les résultats obtenus, cet essai 
présente l’avantage, par rapport aux essais précédemment décrits, de peu en posséder. Des 
études ont toutefois montré que cet essai n’était pas un essai de traction pure: un phénomène 
de flexion a, en effet, été observé au centre de l’éprouvette [Etcheverry, 2006]. La fixation de 
l’éprouvette (trois vis de chaque côté de l’éprouvette) permet toutefois de réduire 
significativement ce phénomène. D’autre part, comme pour tout essai impliquant des 
observations, la détection des premières fissures et les mesures des distances inter-fissures λ0 
sont à l’appréciation de l’opérateur. Ces dernières se sont révélées, en outre, être peu 
régulières donnant une valeur approximative pour chacun des dépôts. Dans notre étude, cette 
mesure permet, néanmoins, de comparer de manière rapide les deux revêtements, car les 
valeurs de λ0 sont très différentes. 
 
 L’essai de microtraction est une excellente technique qualitative et quantitative. Bien 
que des résultats prometteurs aient été obtenus, en particulier pour les dépôts AgBNAc, il faut 
toutefois noter qu’ils ont été obtenus sur une moyenne de quatre essais. Des essais 
complémentaires devront donc être effectués : une étude sur l’influence de l’épaisseur des 
dépôts permettrait en outre, de confirmer ou infirmer les hypothèses formulées, des mesures 











 Les tests cellulaires effectués à l’Université Technologique de Sydney ont permis 
d’étudier la non-cytotoxicité des dépôts d’apatites biomimétiques réalisés par Cold Spray et 
de les comparer aux dépôts d’hydroxyapatite stœchiométrique obtenus par APS. L’adhésion, 
la prolifération, la morphologie et la différenciation de cellules souches humaines dérivées du 
tissu adipeux (hADSCs) capables de se différencier en ostéoblastes, ont été étudiées sur des 
échantillons non revêtus et des échantillons revêtus (apatites nanocristallines et 
hydroxyapatite stœchiométrique). L’analyse des dépôts en surface (MEB) a d’une part, permis 
de mettre en évidence la présence de cellules souches adhérentes et ayant proliféré. 
Morphologiquement, les cellules présentes en surface des dépôts biomimétiques 
(monocouches ou bicouches) s’avèrent peu différentes des cellules présentes en surface des 
dépôts d’hydroxyapatite stœchiométrique. Les dépôts d’apatites biomimétiques semblent, 
ainsi, présenter des propriétés biologiques intéressantes pour des applications médicales. 
 La microscopie inversée a permis, d’autre part, d’analyser les cellules bordant les 
échantillons. Des différences morphologiques ont été observées suivant les cultures étudiées, 
a contrario de ce qui a été observé en surface des dépôts. Le test au rouge d’alizarine a 
d’autre part, permis d’identifier les dépôts présentant un fort potentiel de différenciation : les 
dépôts monocouches d’apatite biomimétique non dopée BNAc ainsi que les dépôts bicouches 
d’apatites biomimétiques non dopée BNAc ou dopée AgBNAc . Il a, d’autre part été constaté 
que la sous-couche d’hydroxyapatite permettait d’améliorer considérablement le 
développement des cellules souches (taux de croissance positif, mort cellulaire minimale, 
différenciation). En ce qui concerne les dépôts monocouches d’apatite biomimétique dopée en 
ions argent AgBNAc, ceux-ci ne présentent d’aussi bonnes propriétés biologiques : une 
libération d’ions argent pourrait expliquer cette observation. Des tests complémentaires 
s’avèrent ainsi nécessaire pour étudier notamment cette libération d’ions argent et/ou des ions 
phosphates (modification locale du pH). D’autre part, une étude sur l’effet antibactérien des 
dépôts AgBNAc devra être réalisée avant d’effectuer des tests in vivo. 
 
 La caractérisation de l’adhérence est une étape primordiale pour l’évaluation des 
performances de revêtements. Différents essais mécaniques, effectués à l’Ecole Nationale 
d’Ingénieurs de Tarbes, ont permis d’étudier l’adhérence des dépôts biomimétiques obtenus 
pas Cold Spray. 




 Le scratch-test est une technique de caractérisation permettant d’évaluer 
qualitativement le comportement mécanique de revêtements. Il est toutefois difficile 
d’exprimer quantitativement l’adhérence des dépôts, les charges critiques étant intimement 
liées aux paramètres intrinsèques de l’essai (vitesses, charges, pointe,…) et extrinsèques 
(dureté, épaisseur, rugosité, contraintes,…). L’interprétation des résultats nécessite donc la 
prise en considération de ces paramètres. Les valeurs de charges critiques obtenues montrent, 
toutefois, que les revêtements d’apatites nanocristallines monocouches (sans sous couche 
d’hydroxyapatite) s’endommagent assez rapidement, dû principalement à leur faible 
épaisseur. Cet essai ne permet pas de distinguer l’adhérence de l’interface apatite 
biomimétique/hydroxyapatite de l’adhérence de l’interface hydroxyapatite/substrat pour les 
revêtements bicouches.  
 L’essai de flexion 3 points avec raidisseur est un essai mécanique permettant de 
comparer la résistance en flexion de revêtements et de définir le type de rupture 
dépôt/substrat. Les valeurs de charges critiques maximales déterminées par ce test et les 
analyses MEB/EDS, montrent, très certainement des problèmes de pénétration de la résine 
époxy pour les dépôts de faible épaisseur (dépôts monocouches d’apatites biomimétiques). 
Pour les revêtements bicouches, cet essai n’a pas permis, tout comme le scratch-test, de 
distinguer les deux interfaces pour les épaisseurs étudiées.  
 L’essai de micro-traction est une excellente technique de caractérisation mécanique 
permettant de comparer qualitativement et quantitativement des revêtements. Lors de cet 
essai, l’observation de fissures (apparition et densité) et/ou de décohésion du dépôt permet de 
juger, de manière rapide et simple, l’adhérence de dépôts. Les dépôts AgBNAc ont ainsi 
montré une adhérence bien supérieure aux dépôts BNAc.  
 
 Il faut noter que pour les essais de flexion 3 points et de micro-traction, des tests 
complémentaires devront être effectués afin notamment d’étudier l’influence de l’épaisseur. 
D’autres essais pourraient également être envisagés afin de venir compléter cette étude. 
L’essai d’adhérence LASAT (LASer Shock Adhesion Test), fondé sur la sollicitation de 
l’interface substrat-revêtement par choc laser (irradiation laser de l’ordre de quelques 
nanosecondes) permet notamment d’étudier, sans contact, l’adhérence de dépôts 
monocouches et multicouches [Fabre, 2010 ; Guetta, 2009 ; Guipont, 2010]. 
 
 Ces essais préliminaires ont permis de constater que les dépôts monocouches 
d’apatites nanocristallines, en particulier les dépôts minces (< 15 µm), présentent une 




adhérence prometteuse. Ces dépôts pourraient être envisagés pour des applications médicales 
ne nécessitant pas de revêtements épais telles que les prothèses dentaires, les produits 
d’ostéosynthèse (vis, plaques,…) et/ou les produits d’arthrodèse. Pour des implants 
nécessitant des revêtements épais, des dépôts bicouches composés d’une sous couche 
d’hydroxyapatite puis d’un dépôt d’apatite biomimétique dopée ou non dopée par Cold Spray 
pourraient être envisagés. Il est à noter que les essais d’adhérence utilisés dans cette étude ont 
montré que l’adhérence des dépôts bicouches « apatites biomimétiques/ hydroxyapatite » 
dépendaient principalement de l’adhérence du dépôt d’hydroxyapatite : des ruptures cohésives 
(au sein du dépôt) ont, en effet, été observées lors des essais préliminaires effectués. 
L’adhérence des dépôts d’apatites biomimétique à la sous couche d’hydroxyapatite nécessite 






















 L’objectif de cette étude était d’élaborer des revêtements d’apatites nanocristallines 
biomimétiques carbonatées, non dopée (BNAc) et dopée en ions argent (AgBNAc), en vue de 
conférer aux implants métalliques (prothèses de hanche, de genou et/ou d’extrémités) des 
propriétés ostéoinductrices et antibactériennes. Ces apatites présentent, en effet, des 
caractéristiques particulièrement intéressantes pour répondre aux demandes des chirurgiens : 
réduire les descellements aseptiques et diminuer le nombre de reprises de prothèse.  
 
 Les caractéristiques physico-chimiques ainsi que la réactivité des apatites 
biomimétiques sont similaires à celles des cristaux nanométriques constituant le minéral 
osseux. La présence d’une couche phosphocalcique hydratée à la surface d’un cœur apatitique 
des nanocristaux, au sein de laquelle on trouve des espèces ioniques non-apatitiques labiles, 
leur confère une grande réactivité de surface. Ce caractère hydraté sous-entend, toutefois, une 
instabilité thermique. Ainsi, et en vue d’être utilisée en tant que revêtements bioactifs, 
biorésorbables et antibactériens, la mise en œuvre d’un procédé basse température, industriel, 
s’est avéré nécessaire : la projection dynamique à froid (ou Cold Spray) a ainsi été utilisée 
pour cette étude. 
 
 L’influence d’un échange réalisé avec des ions argent Ag+, en substitution des ions 
calcium Ca
2+
 présents dans la couche hydratée (Ca
2+
 non-ap) d’une apatite nanocristalline 
biomimétique carbonatée a pour la première fois été étudiée. Un accroissement de la taille des 
cristallites (de l’ordre de 20% à 40%) ainsi qu’une augmentation des microcontraintes ont été 
observés par diffraction des rayons X (DRX) lors du traitement d’incorporation d’argent à 
l’apatite nanométrique. Des analyses spectroscopiques vibrationnelles IRTF et Raman ont, 
d’autre part, permis de suivre et de comparer l’évolution des teneurs en ions présents dans le 
cœur apatitique et celles des ions présents dans la couche hydratée. Une augmentation des 
teneurs en ions hydroxyde OH
-
 apatitiques et en ions hydrogénophosphate HPO4
2-
 non-
apatitiques (IRTF) et une diminution des teneurs en ions phosphate PO4
3-
 apatitiques (IRTF) 
et non-apatitiques (IRTF et Raman) ont été observées. Un phénomène d’hydrolyse interne 
pourrait être à l’origine de cette évolution concomittante ou postérieure au traitement 
d’incorporation d’argent. Il est à noter qu’une perte en ions carbonate (de l’ordre de 34%) a 
également été observée après substitution (par IRTF et par dosages chimiques). Une nouvelle 
méthode de décomposition de spectres IRTF a permis de suivre l’évolution des teneurs des 
différents ions carbonate (A, B et non-apatitiques) présents dans ces apatites. Une stabilisation 
des ions carbonate de type A et B et une diminution des ions carbonate non apatitiques, 




présents dans la couche hydratée, ont été observées et confirmées par des analyses de 
spectroscopie Raman. 
 Il est important de remarquer que cette étude est basée sur des analyses effectuées 
entre une apatite biomimétique carbonatée non dopée maturée 1 jour et une apatite substituée 
en ions argent (0,276 ± 0,02%m) issue de cette dernière. Afin de compléter cette étude, 
l’influence de la concentration en ions argent et celle des paramètres de synthèse 
(température, mise en suspension, lyophilisation) devront être étudiées. La réversibilité de cet 
échange, avec des solutions de calcium ou de magnésium, par exemple, permettrait, d’autre 
part, de préciser la localisation des ions argent au sein de l’apatite biomimétique dopée 
AgBNAc (couche hydratée et/ou cœur apatitique). 
 
 Les caractéristiques physiques de ces poudres ont également été étudiées. Ces apatites 
sont constituées d’agglomérats de formes hétérogènes et angulaires constitués de nanocristaux 
relativement homogènes en forme de plaquettes. Deux tests recommandés par la Pharmacopée 
Européenne (le test de l’entonnoir et le test de tassement) ont permis, pour la première fois, 
d’étudier la coulabilité de telles poudres, un critère important dans le domaine de la projection 
thermique. Celles-ci se sont révélées être médiocres à extrêmement médiocre de ce point de 
vue, présentant ainsi un fort risque de colmatage lors de la projection. Ces apatites possédent, 
en outre, une très mauvaise aptitude au tassement (Pharmacopée Européenne) : propriété 
présentée comme un avantage pour les systèmes d’injection de poudre. Une étude sur 
l’influence de la pression exercée sur les agglomérats de ces apatites par analyse 
granulométrique (étude entre 0,5 et 4 bars), a, d’autre part, permis de confirmer leur caractère 
fragile : ceux-ci se brisent facilement quelle que soit la pression utilisée, une caractéristique 
pouvant avoir une influence directe sur la vitesse des particules en vol (projection). Le 
comportement thermique de ces apatites a également été étudié par analyse 
thermogravimétrique afin d’évaluer le comportement de ces apatites en projection : l’apatite 
dopée AgBNAc présente une teneur en eau supérieure à celle de l’apatite biomimétique non 
dopée BNAc, certainement liée à un problème de lyophilisation. 
 
 Une collaboration avec le Centre de Projecció Térmica (CPT) (Universitat de 
Barcelona, Espagne) a permis d’étudier la projection des apatites nanocristallines 
biomimétiques carbonatées non dopée BNAc et dopée en ions argent AgBNAc par le procédé 
Cold Spray. La préparation de surface s’est révélée être d’une importance capitale dans 
l’obtention de dépôts homogènes (sablage, sous-couche,…). En revanche, les paramètres de 




projection (température et nature du gaz porteur notamment) semblent n’avoir eu que peu 
d’influence sur la composition globale des revêtements bien que des phénomènes différents 
aient été observés en surface des revêtements (restants à confirmer par des cartographies 
Raman complémentaires). Ces dépôts d’apatites biomimétiques, compacts (MEB, MEB/FIB), 
présentent des épaisseurs comprises entre 15 + 5 µm et 120 + 10 µm, des duretés (essais de 
micro-dureté) équivalentes à celles de dépôts plasma d’hydroxyapatite (HA) industriels et des 
rugosités comprises entre 3 et 9 µm suivant la préparation de surface effectuée avant dépôt 
(sablage ou sous-couche).  
 
 Les quatre principales caractéristiques de ces apatites ont, d’autre part, été préservée 
par projection Cold Spray. Ces dépôts présentent, en effet, une composition d’apatite non 
stœchiométrique, contiennent des ions carbonate et hydrogénophosphate et leurs nanocristaux, 
supposés en forme de plaquettes (à confirmer par MET), possèdent en surface une couche 
hydratée (ions non apatitiques).  
 Un accroissement de la taille des cristallites dans la direction <hk0> (largeur des 
cristallites) et une diminution de la taille des cristallites dans la direction <00l> (longueur des 
cristallites) ont été constatés quel que soit le modèle utilisé par diffraction des rayons X 
(DRX). Bien qu’une augmentation des microcontraintes ait également été notée, la projection 
Cold Spray a permis de préserver les dimensions nanométriques des cristaux.  
 Des évolutions ioniques ont également été constatées entre les poudres projetées et 
leurs dépôts (IRTF, Raman) : un phénomène d’hydrolyse interne (augmentation des ions 
hydrogénophosphate et hydroxyle par réaction entre l’eau résiduelle et les ions phosphate 
apatitiques et non apatitiques) a été observée entre les dépôts et la poudre d’apatite 
biomimétique non dopée BNAc alors qu’une augmentation des teneurs en ions apatitiques a 
été observée entre les dépôts d’apatite biomimétique dopée en ions argent AgBNAc et la 
poudre projetée. Quelle que soit la poudre projetée, une perte en ions carbonate a également 
été observée (IRTF, Raman, dosages). Des évolutions différentes ont toutefois été constatées 
suivant la nature de la poudre projetée : pour les dépôts d’apatite biomimétique non dopée 
BNAc, une diminution des ions carbonate non apatitiques (labiles) a été observée par rapport 
à la poudre initiale alors que pour les dépôts d’apatite biomimétique dopée en ions argent 
AgBNAc, en relatif, une augmentation des ions carbonate non apatitiques et une diminution 
des ions carbonates de type A et B ont été observées. 
 




 Un mécanisme de dépôt des particules d’apatites par Cold Spray a également été 
proposé au cours de cette étude. Celui-ci, basé sur des travaux antérieurs (AD, NPDS), peut 
être représenté en quatre étapes : une fragmentation des particules en vol, une fragmentation 
des particules à l’impact, un début de consolidation par impact et fragmentation de particules 
secondaires, une consolidation par impacts successifs et/ou par « fusion inter-cristalline ». 
Des techniques telles que l’ombroscopie laser et la vélocimétrie par images de particules 
(PIV) permettraient notamment de vérifier l’hypothèse de fragmentation des particules en vol. 
 
 Dans le cadre d’un projet de mobilité soutenu par l’Institut National Polytechnique de 
Toulouse, des études biologiques ont été effectuées à l’Université Technologique de Sydney. 
Ce séjour de deux mois a permis de tester, notamment, la biocompatibilité des revêtements 
d’apatites obtenus par Cold Spray.  
 L’adhésion, la prolifération, la morphologie et la différenciation de cellules souches 
humaines dérivées du tissu adipeux (hADSCs) capables de se différencier en ostéoblastes, ont 
été étudiées sur des échantillons non revêtus (substrats polis et sablés) et des échantillons 
revêtus d’apatites nanocristallines et d’hydroxyapatite stœchiométrique (référence 
industrielle). L’analyse des dépôts en surface (MEB) a, d’une part, permis de mettre en 
évidence la présence de cellules souches adhérentes ayant proliféré après neuf jours 
d’incubation. Morphologiquement, ces cellules, présentes en surface des dépôts 
biomimétiques (monocouches ou bicouches (sur une sous-couche d’hydroxyapatite)), se sont 
avérées peu différentes des cellules présentes en surface des dépôts d’hydroxyapatite 
stœchiométrique (référence industrielle), confirmant le potentiel bio-actif des dépôts 
d’apatites biomimétiques. Des analyses complémentaires ont également été effectuées par 
microscopie inversée sur les cellules bordant les échantillons. Des différences 
morphologiques ont été observées suivant les cultures étudiées, a contrario de ce qui a été 
observé en surface des dépôts (MEB). Le test au rouge d’alizarine a, d’autre part, permis 
d’identifier les dépôts présentant un potentiel de différenciation : les dépôts monocouches 
d’apatite biomimétique non dopée BNAc ainsi que les dépôts bicouches d’apatites 
biomimétiques non dopée BNAc ou dopée AgBNAc. Il a, d’autre part été constaté que la 
sous-couche d’hydroxyapatite permettait d’améliorer considérablement le développement des 
cellules souches (taux de croissance positif, mort cellulaire minimale, différenciation). En ce 
qui concerne les dépôts monocouches d’apatite biomimétique dopée en ions argent AgBNAc, 
ceux-ci n’ont pas présenté d’aussi bonnes propriétés biologiques : une libération d’ions argent 
pourrait expliquer cette observation. Des tests complémentaires s’avèrent ainsi nécessaire 




pour étudier notamment cette libération d’ions argent et/ou des ions phosphates (modification 
locale du pH). D’autre part, une étude sur l’effet antibactérien des dépôts AgBNAc devra être 
réalisée avant d’effectuer des tests in vivo. 
 
 La caractérisation de l’adhérence est également une étape primordiale pour 
l’évaluation des performances de revêtements. Différents essais mécaniques, effectués au 
Laboratoire Génie de Production (LGP) à l’Ecole Nationale d’Ingénieurs de Tarbes, ont 
permis d’étudier l’adhérence des dépôts biomimétiques obtenus par Cold Spray. Trois 
techniques de caractérisation mécanique ont notamment été utilisées : l’essai de micro-rayage 
(ou scratch test), l’essai de flexion 3 points avec raidisseur et la micro-traction. 
 Le scratch-test est une technique de caractérisation permettant d’évaluer 
qualitativement le comportement mécanique de revêtements. Bien qu’il soit difficile 
d’exprimer quantitativement l’adhérence des dépôts (paramètres intrinsèques et extrinsèques), 
les valeurs de charges critiques obtenues ont montré que les revêtements d’apatites 
nanocristallines monocouches (sans sous couche d’hydroxyapatite) s’endommageaient assez 
rapidement, dû principalement à leur faible épaisseur. Cet essai ne permet pas, d’autre part, de 
distinguer l’adhérence de l’interface apatite biomimétique/hydroxyapatite de l’adhérence de 
l’interface hydroxyapatite/substrat pour les revêtements bicouches.  
 L’essai de flexion 3 points avec raidisseur est, quant à lui, un essai mécanique 
permettant de comparer la résistance en flexion de revêtements. Il permet également de 
définir le type de rupture dépôt/substrat. Les valeurs de charges critiques maximales 
déterminées par ce test et les analyses MEB/EDS suggèrent des problèmes de pénétration de 
la résine époxy pour les dépôts de faible épaisseur (dépôts monocouches d’apatites 
biomimétiques). Pour les revêtements bicouches, cet essai n’a pas permis, tout comme le 
scratch-test, de distinguer les deux interfaces pour les épaisseurs étudiées.  
 L’essai de micro-traction s’est révélé être une excellente technique de caractérisation 
mécanique permettant de comparer de manière qualitative et quantitative, des revêtements. 
Lors de cet essai, l’observation de fissures (apparition et densité) et/ou de décohésion du 
dépôt permet de juger, de manière rapide et simple (pas de préparation particulière), 
l’adhérence de dépôts. Les dépôts AgBNAc ont ainsi montré une adhérence bien supérieure 
aux dépôts BNAc.  
 
 Des tests complémentaires devront toutefois être effectués afin notamment d’étudier 
l’influence de l’épaisseur (dépôts monocouches). D’autres essais pourraient également être 




envisagés afin de venir compléter cette étude : l’essai d’adhérence LASAT (LASer Shock 
Adhesion Test), fondé sur la sollicitation de l’interface substrat-revêtement par choc laser 
(irradiation laser de l’ordre de quelques nanosecondes) permettrait d’étudier, sans contact, 
l’adhérence de dépôts monocouches et multicouches. 
 
 Ces essais préliminaires ont permis de constater que les dépôts monocouches 
d’apatites nanocristallines, en particulier les dépôts minces (< 15 µm), présentaient une 
biocompatibilité et une adhérence prometteuses. Ces dépôts pourraient être notamment 
envisagés pour des applications médicales ne nécessitant pas de revêtements épais telles que 
les prothèses dentaires, les produits d’ostéosynthèse (vis, plaques,…) et/ou les produits 
d’arthrodèse. Pour des implants recouverts de revêtements plus épais (80-150 µm), une 
nouvelle stratégie industrielle pourrait être envisagée : réaliser des dépôts bicouches composés 
d’une sous-couche d’hydroxyapatite, jouant le rôle de revêtement barrière entre le métal et les 
fluides biologiques, et d’un dépôt d’apatite biomimétique, ostéoinducteur et fonctionnalisable. 
Les essais d’adhérence utilisés dans cette étude ont, en effet, montré que l’adhérence des 
dépôts bicouches « apatites biomimétiques/ hydroxyapatite » dépendaient principalement de 
l’adhérence du dépôt d’hydroxyapatite et les tests cellulaires ont également montré que la 
différenciation ostéogénique (différenciation des cellules en ostéoblastes) était favorisée par la 
présence de cette sous-couche. 
 
 Le procédé Cold Spray se présente ainsi comme un procédé prometteur dans 
l’obtention de dépôts d’apatites biomimétiques, préservant ainsi leurs caractéristiques et 
offrant la possibilité d’obtenir industriellement des implants ayant un meilleur potentiel 
d’ostéointégration et une meilleure résistance aux infections. 
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Résumé : 
Les dépôts d’hydroxyapatite (HA) obtenus par projection plasma (APS) sont à ce jour considérés 
comme des revêtements standards dans le domaine des implants orthopédiques. Certaines études ont 
pourtant montré que ces dépôts comportaient des phases secondaires, issues de la décomposition de 
l’HA lors de la projection, qui limiteraient potentiellement la durée de vie des implants. Des infections 
nosocomiales peuvent, d’autre part, survenir, parfois des années après l’opération. 
Bien qu’ayant des propriétés ostéoconductrices, l’HA possède une composition chimique et une 
cristallinité différentes de celles du minéral osseux (non stœchiométrique ; carbonaté et mal 
cristallisé). Les apatites nanocristallines biomimétiques offrent l’avantage, par rapport à l’HA, de 
posséder une surface hydratée réactive analogue à celle identifiée dans le minéral osseux, que l’on 
peut fonctionnaliser. Une apatite nanocristalline et carbonatée « BNAc » ainsi qu’une apatite 
biomimétique dopée en ions argent « AgBNAc » ont été synthétisées pour cette étude. Elles 
permettraient potentiellement d’accélérer l’ostéointégration des implants (BNAc et AgBNAc) et de 
prévenir les infections nosocomiales (AgBNAc). 
Afin de préserver les caractéristiques physico-chimiques de ces poudres thermiquement instables 
et très réactives, un procédé de dépôt à la fois basse température et industriel a été sélectionné : la 
projection dynamique à froid ou Cold Spray. Contrairement aux autres procédés de projection, il 
présente l’avantage de projeter des particules non fondues grâce à un jet gazeux supersonique. Des 
dépôts d’apatites biomimétiques présentant une très forte similitude physico-chimique avec les 
poudres ont été obtenus. Des essais préliminaires de biocompatibilité et d’adhérence ont également été 
réalisés sur les dépôts obtenus : le procédé Cold Spray se révèle être un procédé prometteur, préservant 
les caractéristiques des apatites nanocristallines biomimétiques et offrant la possibilité d’obtenir 
industriellement des implants ayant un meilleur potentiel d’ostéointégration et une meilleure résistance 
aux infections. 
 





Atmospheric plasma sprayed (APS) coatings of hydroxyapatite (HA) are considered as standard 
coatings in the field of orthopedic implants. However, some studies have shown that these coatings 
contained secondary phases resulting from the decomposition of HA during the spraying process, 
which could potentially limit the lifetime of implants. Moreover, nosocomial infections have been 
reported a few years after surgery. 
Although HA has osteoconductive properties, it has a different chemical composition and crystal 
characteristics from those of bone mineral (non-stoichiometric; carbonated and poorly crystallized). 
Biomimetic nanocrystralline apatites, on the contrary, offer the advantage to possess a surface 
hydrated layer analogous to that identified in bone mineral which can be functionalized. A carbonated 
nanocrystalline apatite similar to bone mineral "BNAc" and a silver doped biomimetic apatite 
"AgBNAc" were synthesized for this study, which could potentially accelerate osseointegration of 
implants (BNAc and AgBNAc) and prevent nosocomial infections (AgBNAc). 
In order to preserve the physicochemical characteristics of these powders, thermically unstable 
and very reactive, an industrial low temperature deposition process was selected: the Cold Spray. In 
contrast with other thermal spray processes, it has the advantage of spraying unmelted particles 
through a supersonic gas jet. Biomimetic apatite coatings with physicochemical properties similar to 
the powders were obtained by Cold Spray. Preliminary tests of biocompatibility and adhesion were 
also carried out on these coatings : the Cold Spray process seems to be a promising method preserving 
the characteristics of biomimetic nanocrystalline apatites and offering the possibility to produce 
industrial coatings with a potential to improve implants osseointegration and resistance to infections. 
 
Keywords: Calcium phosphate apatite, Biomimetism, Cold Spray, Coatings, Implants, Medical 
